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第 1 章：緒論 
1.1 背景 
バイオマイクロデバイスは、微細な構造上で細胞や複数の細胞からなる生体組織を
培養、操作、評価する機器の総称である。バイオマイクロデバイスは、微小な機械の
一種である Micro Electro Mechanical Systems（MEMS）デバイスを生体応用技術とし
て利用した BioMEMS や BioMEMS デバイス[1, 2]、掌サイズのチップ上で様々な化学
物質や生体物質の取り扱いを目指す-TAS や Lab-on-a-Chip [3, 4]、あるいは、Tissue 
Engineering などの生体組織を構築するツールの名称としても用いられる[5, 6]。以上
の研究は、重複する領域も含むが、ナノ、マイクロ、ミリメートルスケールの構造を
利用しかつ生体を対象とするデバイスという点で共通し、細胞や細胞組織に対し培養、
操作、評価における様々なアプローチを目指している。 
まず、細胞の培養に広く用いられる理由には、微小空間の安定性がある。空間が小
さいので、磁場や電場などの外的な力を加える際には、構造全体にほぼ均等な影響を
付加しやすい。また、培地と呼ばれる細胞の代謝に必要な養分等を含んだ液体の中で
行われる細胞の培養においては流れ場の安定といった利点が大きい。ミリメートル以
下の微小な空間においては、レイノルズ数が小さく、その流れは層流となるので、流
体の挙動は安定する[7, 8]。そして、流速の安定に伴い、せん断応力など流体を起因と
する細胞への影響も安定する利点がある。ただし、乱流によるダイナミックな攪拌作
用はないので、細胞培養などに利用する構造部は、流れ場が発生せず培地の攪拌が行
われない空間が生じないよう精密に設計し作製する必要がある。 
次に、操作の観点においては、その有用性として、局所領域への刺激能がある。細
胞の操作に利用する物理現象には電気、薬剤、光などがある。マイクロメートルスケ
ールの微細な要素は、これらの物理現象の細胞への適用に利用される。電気や電界を
利用した細胞操作では、微細電極が利用される。微細電極上から印加される電圧によ
り、細胞内部のイオンに偏りを持たせることができる[9]。また、電極上に接着した細
胞を強制的に剥離させることによる接着細胞層のパターニングも行われている[10]。
薬剤による刺激には、微細な孔構造やプローブに内蔵されたマイクロ流路が利用され
る[11]。細胞内あるいは細胞組織内の一部の箇所に対する薬剤による刺激は、薬剤の
拡散から困難であることが多いが、細胞の接着を利用し、細胞が薬剤に接する領域を
限定することで、局所的な刺激がなされている[12]。侵襲的なプローブにマイクロチ
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ャネルを集積した構造では、組織の内部に薬剤を供給できる利点を有している。また、
紫外線刺激を含む光刺激においては、光の集光特性などを用いることで、より局所に
対する刺激がなされている。ただし、薬剤を用いる場合、いずれの手法においても薬
剤の拡散領域は限定できず、また、薬剤の量を減少させ、影響する範囲を極小化して
も、限定した範囲内における薬剤の濃度は階調を持ち、安定的な刺激は困難といった
問題がある。さらに、非侵襲かつ立体的な組織内への薬剤輸送については構造の強度
や中空構造の必要性など、必要な構造の形状とサイズに起因する問題がある。また、
光刺激においても、細胞が十分に反応する光量を照射する必要があり、その場合、光
量とその照射領域は、基本的にトレードオフの関係があることから、光の照射範囲を
限定する微細な集光と発光機構が必要であり、バイオマイクロデバイスの性能をさら
に発展させ、より局所に対する操作を安定的に行う手法の開発が必要とされている。 
最後に、評価について、バイオマイクロデバイスの利点として、顕微鏡の観察では
取得できない細胞の特性を評価できる点がある。最も一般的な細胞や組織の状態の評
価は、従来顕微鏡による目視による画像を利用した観察であり、現在においても、作
業者の経験を伴った人による観察は、画像解析技術と並行して、細胞評価方法として
用いられている。一方で、培養細胞の顕微鏡による観察のみでは取得できない情報の、
バイオマイクロデバイスを利用した取得手法の開発が進められている。例えば、平面
的な通常の培養のみでは評価できない細胞の牽引力などを、微細構造を利用して測定
する手法が提案されている[13]。マイクロピラーを構築し、その先端にフィブロネク
チンなどの細胞が接着する物質を成膜し、ピラー上部にのみ細胞を接着させる。接着
した細胞は、その牽引力により、ピラーを引き寄せる。ピラーの変形具合を観察する
ことにより、細胞の牽引力を測定する。あるいは、特に筋細胞の駆動状態を測定する
手法も開発されている[14]。カンチレバー上に筋細胞を播種することで、その駆動に
合わせてカンチレバーが振動する。カンチレバーの細胞が播種されていない裏面側を
反射面として利用し、レーザーを反射させその駆動量を測定する。本手法は、原子間
力顕微鏡の原理を応用した手法であり、駆動する細胞の駆動力の変調を経過時間に対
応して観察できる。また、細胞同士の結合状態を取得する目的で、細胞組織のインピ
ーダンス測定がなされている[15, 16]。細胞組織は電気的抵抗とキャパシタンスを持
ち、周波数可変の交流電圧を利用することで、細胞組織の結合を評価できる。
Transepithelial electrical resistance（TER あるいは TEER）と呼ばれる手法の利点は、使
用する構造が電極でありそのサイズを微細化しやすいこと、そして、集積化に有利な
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点である。これらの例に示すように細胞あるいは細胞組織の評価において、微細な構
造の利用により、これまでの画像解析からのみでは取得できなかった細胞と細胞組織
の状態の評価がなされている。ただし、細胞の有する牽引力など細胞の物理的な機能
の評価方法は構築される一方で、代謝物質の組織間の分布や、厚みを有する細胞組織
の内部の評価など、既存の微細構造や微細要素では評価の困難な生体現象も存在する。 
以上の培養、操作、評価の観点から、バイオマイクロデバイスの有用性について先
行研究を交えながら説明した。いずれも、バイオマイクロデバイスの微小空間とその
中に構築される微細要素を利用した技術である。構成材料も多岐に渡る微小空間およ
び微小要素の構築では、特殊な作製方法や、複数の作製方法を組み合わせる必要が生
じる。 
微細な構造を有するバイオマイクロデバイスは、MEMS 作製技術と呼ばれる半導
体加工技術を応用した加工法、精密加工法、あるいは 3 次元プリンティングを利用し
て作製されることが多い。MEMS 作製技術では、半導体加工技術でもあるフォトリソ
グラフィやエッチングといった化学反応が利用される。ポリマーなどの有機材料や金
属などの無機材料の加工もできる。MEMS 作製技術は、オングストロームスケールも
含めた極めて微細なパターンを作製できる点が強みである。一方で、高さ方向に厚み
を有する 3 次元的な構造の作製は不得手としている。また、加工にクリーンルームや
描画装置を必要とするなど作製工程における費用も課題となる。精密加工では、従来
の機械加工に数値制御技術を組み合わせる。切削などの物理的・機械的な加工を行う
ので、高硬度や高い薬剤耐性を有する材料に対しても適応可能な加工方法である。ま
た、切削加工はトップダウン式の加工方法であるので、高さ方向に厚みのある形状の
作製にも対応しやすい。一方で、化学的な反応を基本とする MEMS 加工技術と比較
するとサブミクロンスケールの加工であるので、作製可能な構造の精度は劣る。近年
では、3 次元プリンティング技術の進歩も目覚ましく、これまでの加工方法では作製
できなかった微細な構造を容易に作製する技術として急速に発展している。3 次元プ
リンティングは、感光性材料の利用、レーザーの利用など様々な形式が存在する[17-
19]。中空構造などの作製が比較的容易であり、作製時間が短いなどの利点がある。感
光性材料を利用することで、マイクロスケールの微細な構造の作製も可能である。ま
た、レーザーを使用することで、未感光性の金属材料の加工もできる。一方で、レイ
ヤを積層して作製するため、構造表面の高い平坦性を確保することは難しく、平坦性
において高い精度を求める場合、作製可能な材料が制限される。また、解像度につい
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ては、現状では、MEMS 加工技術に劣っている。バイオマイクロデバイスは、これら
の加工方法を利用、あるいは、組み合わせて作製されるので、用途に応じて様々な形
状・材料のデバイスが開発されている。 
様々な加工技術を利用したバイオマイクロデバイスの作製方法があるが、現状では、
3 次元的な広がりと微細性がトレードオフの関係にある点が、加工技術における大き
な問題である。細胞サイズである数マイクロメートルから数十マイクロメートルスケ
ールの加工は、オングストロームスケールの半導体用積層技術の直接の適用はできず、
一方で、精密加工や 3 次元プリンティングでの適用では十分な精度を達成できないと
いった課題がある。さらに、より複雑なバイオマイクロデバイス作製には、多種の材
料をマイクロ空間内に作り込む必要があり、精密加工や 3 次元プリンティングなど、
単種の材料を用いる手法ではいまだ制限が多く改善が必要とされている。また、3 次
元空間内のすべての方向に対して高精度に形状を作製することは、いずれの加工法を
利用しても困難であり、現状、3 次元的に細胞が配置されることにより作製できる人
体内と類似した形状の細胞組織や、その内部の状態の評価技術は十分ではない。その
結果、学術領域で様々なバイオマイクロデバイス関連の研究が行われているが、精度
と再現性の低さのために産業として十分に成り立っておらず、細胞サイズスケールの
3 次元構造の構築を目的として、培養可能な細胞組織形状とその操作計測手法の広範
化を進める必要がある。それにより、これまで不可能であった細胞組織内のより局所
に対する刺激や、より人体や動物の代謝能に類似した代謝系の構築による細胞アッセ
イを、高い精度と再現性を伴って行えるようになると期待できる。そこで本論文にお
いては、まず、厚膜感光性材料を利用した高精度かつ 3 次元的な微細構造作製手法を
提案し、その細胞実験における有用性を示す。さらに、微細加工技術を応用したバイ
オマイクロデバイスを作製し、その有用性を示す。本章の以下では、提案する微細加
工技術において主として利用する材料について概説した後、本研究の目的、および、
本論の構成について述べる。 
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1.2 厚膜感光性材料について 
感光性材料は、微細なパターンの作製に用いられる、光開始剤による重合反応を利
用して組成構造を変化するポリマーあるいは樹脂である。感光性材料は光重合反応後
の反応で大きく 2 種類に分類される。感光部が溶解される樹脂はポジティブ型、逆に
溶解されなくなるものはネガティブ型である。感光性材料の加工法はフォトリソグラ
フィと呼ばれる。フォトリソグラフィの基本的な手順は大きく 6 つに分かれており、
基板上などに溶媒を含み流動性を有する樹脂をコートする塗布、塗布された樹脂中の
溶媒を加熱により除去するプリベーク、感光、Post exposure bake (PEB)、現像、リン
スからなる。成膜は、塗布とプリベークを合わせた、溶媒を気化された固体の膜を作
製する工程である。光反応性樹脂の感光には、短波長の紫外線や電子線を利用する。
架橋反応の促進に加熱を必要としない場合には、PEB は省略される。フォトリソグラ
フィ技術により、基板上に高精細な構造を作製できる。 
感光性材料の加工特性としては、用途によって、その解像度、アスペクト比、そし
て化学的安定性が求められる。解像度は、その感光性材料を利用した場合に作製可能
な平面方向の最小パターンサイズである。アスペクト比は、作製された構造の高さを
平面方向のサイズで除した値である。この値が大きいほど、より細く垂直した構造を
作製できることを示している。感光性材料は、エッチング工程のパターニング材料と
しても利用する。基板上に成膜された金属材料上に感光性材料をパターニングし、金
属を腐食する液体に浸すことで、感光性材料のパターンを金属材料に転写できる。パ
ターニング材料である感光性材料が金属のエッチング液に溶解した場合、パターンを
正確に転写できないので、感光性材料には、エッチング液に対する化学的安定性が必
要である。また、エッチングは、液体のみでなく、プラズマなどを利用しても行われ
るので、プラズマによるエッチング時にパターンとして感光性材料を利用する場合は
プラズマ耐性が必要である。 
感光性材料の解像度、アスペクト比、化学的安定性は互いに関連している。例えば、
プラズマによる一方向からのエッチングに対する保護を考えるときは、アスペクト比
が大きいほどより厚みのある構造を作製できるので、たとえ化学的安定性は同等であ
っても、より高さを有する構造がパターニング材料として優れる。近年では、半導体
加工における微細化の要求の高さから、感光性材料は、すでに平面方向ではナノメー
トルクラスの解像度を満たしている。高い解像度を満たすには、感光性材料内部での
露光光の散乱や減衰の影響を極力小さくする必要がある。これらの影響を小さくする
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には、成膜される膜の厚みを薄くする方法が最も簡単であるので、パターニング材料
として用いる場合、基本的に感光性材料は薄膜であることが望まれる。 
一方で、感光性材料をパターニング材料としてではなく、構造の作製に用いること
がある。構造として利用する場合、構造の堅牢性や汎用性を向上させる目的で、構造
に高さ方向の厚みを持たせることが望まれるので、感光性材料はナノメートルではな
く、マイクロあるいはミリメートルスケールの厚膜で成膜されることが望まれる。 
厚膜感光性材料は、数マイクロメートルから数ミリメートルの膜厚で成膜が可能な
感光性材料である。厚膜感光性材料と通常の感光性材料の境界は正確には定義されて
いないが、成膜される膜の厚みが 1 m 以上の場合、厚膜感光性材料と呼ばれること
が多い。厚膜感光性材料は、半導体加工における薬剤耐性やプラズマ耐性を必要とす
るパターニング用途として開発されたが、近年では、微細な構造作製能に優れること
を理由に、MEMS デバイスの構造として用いられる。成膜層が厚みを有することか
ら、半導体加工技術の得意とする平面的な構造のみでなく、高さ方向に構造を有する
3 次元的な微細構造を作製できる。 
厚膜感光性材料にはいくつかの種類があるが、その中で、SU-8 (MicroChem)はエポ
キシ樹脂をベースとし、トリ-p-トリルスルホニウムヘキサフルオロホスファートを
光重合開始剤として、365 nm の感光光により架橋する化学増幅型の厚膜感光性材料
である。その特性には、感光性、粘度、光特性、化学的安定性、そして温度特性など
がある[20]。 
まず、感光性について、SU-8 はネガティブ型の感光性材料であり、感光光の照射
された箇所において架橋反応が起こり、現像工程後、構造として残存する。その解像
度は、膜厚次第ではあるが、細胞サイズ以下のパターンを構築できる。 
次に、SU-8 は様々な粘度を有し、任意の膜厚の層を形成できる。感光性材料も他
の材料と同様に特定の粘度を有している。特に回転による遠心力を利用したスピンコ
ート法による成膜を行う際には、塗布する樹脂の粘度と回転速度により成膜膜厚を設
定するため、感光性材料の粘度は、最終的に作製される構造形成において重要である。
SU-8 は、溶媒の種類と濃度を変更することで、様々な粘度と解像度を両立しており、
0.5 m からミリメートルスケールの構造が作製されている。また、SU-8 の溶媒を利
用し各用途に最適な粘度の SU-8 の作製も可能である。スピンコートにおいては、回
転速度を変化させ膜厚を調整できるが、一定の粘度において成膜可能な膜厚の下限は
決まっており、回転数を上げることで対応可能な膜厚には限界がある。一方、膜厚の
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上限についても、材料の自重や、成膜時の表面のうねりなどから限界がある。作製し
たい構造に対して最も適切な粘度を選択あるいは調整可能な SU-8 は、特に高さ方向
に厚みを有する構造作製に有用である。 
厚膜感光性材料の光特性については、その光透過率が重要である。厚膜の感光性材
料の開発が難しい理由の一つに、感光性材料の光の透過性が挙げられる。感光性材料
は光のエネルギを吸収して化学反応を起こすので、必ず一定量の光を吸収する。その
吸収が大きすぎると光の減衰が大きく、感光部と未感光部における露光量の差が小さ
くなり、作製される構造の精度が低下するので、透過率の小さい感光性材料は厚膜感
光性材料として用いることが難しい。その点、SU-8 は高い透過性を有しており、厚
膜で塗布した際でも膜厚方向に mm スケールの構造を十分に感光できる。さらに、作
製された構造においても可視光領域における高い透過性を有しており、光導波路など
に用いられている[21]。 
化学的安定性については、エポキシ樹脂である SU-8 は 150 °C 以上の高温で加熱す
ることで、内部の架橋反応を完遂でき、薬剤耐性を増すので、高い化学的安定性を示
す。本特性は、SU-8 構造体の駆動や動作の安定化に有用である。また、細胞への悪
影響も小さいので、SU-8 構造上での細胞培養に関する研究もある[22]。 
SU-8 はエポキシ系樹脂であり、ガラス転移温度を有している。化学増幅型の厚膜
感光性材料である SU-8 は、PEB により架橋する。架橋反応によりその特性が顕著に
変化するので、ガラス転移温度が未感光部と感光部で大きく異なっており、未感光部
においては、50 から 55 °C、感光部においては、200 °C が固体から流動体への変化温
度となっている[20]。本特性は、リフロープロセスを利用したマイクロレンズの作製
[23]などに用いられている。また、溶媒を除去した後でも、加熱により流動性を回復
できるので、接着層として利用できる[24]。 
以上の感光性、粘度、光特性、化学的安定性、温度特性を利用することで、マイク
ロからミリメートルスケールの構造が作製され、様々な分野での応用技術に用いられ
ている。 
本論文では、以上の材料特性を加工におけるパラメータとして利用することで、
これまで作製の困難であった複雑かつ微細な構造の作製に取り組む。特に、3 次元
的な構造の作製と集積化に注力した、バイオマイクロデバイス用の微細加工技術と
その応用について述べる。  
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1.3 バイオマイクロデバイスへの応用 
バイオマイクロデバイスに利用される細胞接着構造は、それぞれサイズの異なる空
隙を有している。空隙を有する足細胞接着構造をその空隙の大きさと 2 次元と 3 次元
の構造で分類した結果を図 1-1に示す。空隙の大きさごとに、細胞を接着する構造は、
その利用の方法が異なる。 
nm 以下の空隙を有するゲルなどの高分子材料は、その空隙を介して物質を透過し、
細胞に物質を伝搬あるいは細胞の代謝物質を外部に放出できる。平面上でゲルに含ま
れた細胞層をパターニングする手法が開発されている(図 1-1(f)) [25]。また、細胞をゲ
ルに含有できるので、3 次元的な組織構築ができる(図 1-1(a)(b) ) [26, 27]。 
100 m 以上の細胞より大きい空隙を有した構造は、細胞を構造内に含有し、細胞
同士の自発的な組織形成を補助する。2 次元的な構造では、細胞サイズ以上の空隙内
で細胞が互いに凝集し、細胞塊を作製する。細胞同士が自発的に接続するので、スフ
ェロイド等の形成に用いられる。構造のサイズを調整することで、スフェロイドの大
きさや内部の密度を変化できる(図 1-1(h)(i)) [28, 29]。3 次元的なポーラス構造では、
構造内に細胞は接着し、構造の空隙を埋めるように増殖するので、厚みのある組織を
作製できると同時に、作製される細胞組織は構造により補強されるので頑強となる利
点がある(図 1-1(d)(e)) [30, 31]。 
細胞サイズと同等あるいはわずかに小さい空隙を有する 2 次元の構造は、主に組織
関門の構築に利用される(図 1-1(g)) [32]。播種された細胞は 2 次元の構造を覆うよう
に細胞の層を形成する。一方で、細胞サイズと同等あるいはわずかに小さい空隙を有
する 3 次元の構造は、作製が困難であるので、その検討例は少ない(図 1-1(c)) [32]。 
SU-8 は、細胞以下の構造から細胞を含有できる大きさの構造を作製できるので、
疑似的な細胞組織を構築する目的で、細胞の自発的な組織形成に用いる構造あるいは
細胞組織の足場である細胞外マトリックスとして利用される。細胞の自発的な増殖を
利用する研究として、Liu らは、孔部分の構造が三角形、四角形、六角形、円形など
の複数の形状を有する SU-8 のメッシュを作製し、メッシュの孔部分を細胞が埋め尽
くす様子を観察している[28]。孔部分を埋め尽くす細胞が、3 次元的に構築される。
Okeyo らは、孔部分が 100 m 以上と大きく設計したメッシュを作製し、孔内を埋め
尽くした細胞が自重で沈降し、内部が空洞のスフェロイドを構築する様子を観察して
いる[29]。本手法も同様に 3 次元的な細胞組織を構築できる。一方で、細胞組織の足
場である細胞外マトリックスの代替として SU-8 を利用する研究もある。Esch らは、
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SU-8 を利用して細胞が透過できないサイズの孔構造を作製し、構造上に細胞を播種
することで、疑似的な組織関門の構築を行っている[32]。SU-8 の構造を足場として利
用しているので、構築される構造は、SU-8 の構造を模した形状となり、組織の形状
を細胞の自発的な組織構築を利用した場合と比較しより複雑かつ恣意的に操作でき
る。 
前者の細胞の自発的増殖を利用する場合は、SU-8 の構造は細胞サイズより大きい
構造を利用するので、作製工程は簡便にでき、作製構造の再現性も高い。一方で、後
者の細胞外マトリックスとして SU-8 を利用する場合、必要な構造は細胞以下の大き
さである必要があるので、要求される作製精度は高くなり、それに伴って精度と再現
性も低下する。さらに、3 次元的な細胞組織構築はより困難となる。Esch らの研究に
おいても、3 次元的な構造を SU-8 にて作製しているが、SU-8 の孔構造が高精細であ
るので、孔の開孔率の低さや再現性などに問題がある。 
本論文では、疑似的な細胞外マトリックスとして使用できる細胞を透過しない孔を
有した構造を SU-8 を利用して作製し、従来作製できなかった細胞組織構築の手法と
そのバイオマイクロデバイスへの応用について述べる。 
 
 
図 1-1 研究概念図 
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1.4 本論文の目的 
本論文では、厚膜感光性材料の特徴を利用した微細加工技術の提示とそのバイオマ
イクロデバイスへの応用について述べる。厚膜感光性材料の有する感光性、粘度、光
特性、化学的安定性、そして温度特性を利用した、バイオマイクロデバイスに求めら
れる 3 次元的に複雑な構造の微細加工法と集積方法について提案し、さらに、加工技
術の応用例として、より多種の要素を含むバイオマイクロデバイスを設計、作製する。
各構造あるいはバイオマイクロデバイス上での細胞培養により細胞培養能を評価す
る。評価結果より、応用技術への展開も含め、新規の微細加工技術を提案する。 
微細加工技術については、第 2 章において、マイクロ流路内垂直多孔メンブレン集
積法、第 3 章において 2 次元多孔メンブレンと 3 次元ポーラス構造集積法を提案す
る。 
マイクロ流路内垂直多孔メンブレン集積法では、密閉性の高いマイクロ流路内に、
基板に対して垂直な複数のメッシュ構造による境界を集積する。マイクロ流路内への
多孔メンブレンの集積は、細胞培養においては、細胞組織の境界の再現に利用されて
いる[33]。しかし、一般的に多孔メンブレンとマイクロ流路をアセンブリする際には、
マイクロメートルの精度を必要とし、アセンブリ時の作製誤差を理由に意図した形状
を作製できないという問題がある。また、複数のメンブレンを意図した間隔で積層す
ることも困難であった。提案する集積法では、裏面傾斜露光を利用し、マイクロ流路
と垂直多孔メンブレンを一括作製する。3 次元メッシュは、基板から離れた箇所に存
在するので、メッシュの孔部分が閉孔するなどの問題が生じる。そこで、傾斜酸素ア
ッシング法を利用し、孔の開孔率の向上を行う。作製した 3 次元メッシュが複数集積
されたマイクロ流路内に細胞を播種し培養することで、そのバイオマイクロデバイス
としての有用性を考察する。 
多孔メンブレンと 3 次元ポーラス構造集積法では、細胞を透過しないサイズの孔を
有するメンブレンと細胞を含有できるポーラス構造を集積する。人体内の構造は、大
きく 2 次元と 3 次元にジオメトリを展開することができる。しかし、2 次元と 3 次元
のマイクロスケールの構造は、その作製方法が異なるので、これまで集積化は困難で
あった。そこで、厚膜感光性材料のガラス転移温度の違いを利用し、通常のフォトリ
ソグラフィでは微細な構造を作製できないポーラス構造上での微細な構造の作製と
接着を行う。作製した構造に、2 種類の細胞を播種し培養することで、そのバイオマ
イクロデバイスとしての有用性を考察する。 
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提案した集積方法の応用技術としては、オプトジェネティクスへの応用と Body-on-
a-Chip への応用に取り組む。 
オプトジェネティクスは、神経細胞により構築される神経細胞ネットワーク内にお
ける神経細胞、あるいは、ネットワークの機能解明を目的とする手法の一つであり、
神経細胞を可視光により刺激し、その活動を励起あるいは抑制することができる[34]。
可視光を利用した刺激であることから、神経細胞に対して大きな負荷なく連続的な刺
激が可能である。一方で、神経細胞刺激に必要な光量を満たしつつ、神経細胞ネット
ワーク内の局所に対する可視光照射は、光の散乱を理由に困難であった。そこで、厚
膜感光性材料とガラス基板上に集積された構造を利用し、神経細胞の局所的な光刺激
とその電位応答取得に必要な微細要素の集積化に取り組む。微細要素を集積したデバ
イスからの光照射と電極の導通を計測し、神経細胞に対する光照射と電位取得が行え
ることを実証するとともに、提案する方法の有効性について考察する。 
Body-on-a-Chip は、掌サイズのチップあるいはプラットフォーム上で複数の細胞を
同時に培養することで、その代謝系を再現し、薬剤アッセイ等を行うことを目的とし
ている。プラットフォーム上で培養されている細胞は人体の細胞を利用しているので、
本技術には、薬剤開発における前臨床試験での小動物の使用数の削減と薬剤開発費の
低減が期待されている。本論文においては、プラットフォームの一部であるチャンバ
とマイクロ流路設計時にプラットフォーム内の細胞数に基づいた設計手法を提案し、
厚膜感光性材料を利用し、チャンバとマイクロ流路を有する基板を集積した Si チッ
プを作製する。さらに、プラットフォームとアセンブリした後、実際に細胞を培養す
ることで、設計方法とプラットフォーム構造の有効性について考察する。 
以上の、集積方法の提案とその有効性の考察、そして、その技術のバイオマイクロ
デバイスへの応用を示すことで、提案する微細加工技術がバイオマイクロデバイスの
研究開発に有用であることを示す。 
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1.5 本論文の構成 
本論文は、全 6 章から構成される。 
第 2 章では、バイオマイクロデバイスによる細胞の培養の観点から、多層の細胞組
織構築を目指した、マイクロ流路内 3 次元メッシュ集積法を提案する。3 次元方向へ
のメンブレン構造は、露光光の減衰や散乱、水素イオンである酸の拡散などの複数の
影響を受ける[35]。そこでまず、最適な加工条件を取得し、さらに、裏面傾斜露光で
作製できる微細性の限界を評価する。微細性の限界を向上する目的で、傾斜酸素アッ
シングを利用したメッシュの微細性向上に取り組んだ結果について考察する。さらに、
取得した最適条件を利用して、3 次元メッシュとマイクロ流路との一括作製に取り組
んだ結果について考察する。また、作製した 3 次元メッシュを集積したマイクと流路
内に細胞を播種し、その状態を蛍光観察により見ることで、バイオマイクロデバイス
としての有用性についても考察する。 
第 3 章では、第 2 章と同様にバイオマイクロデバイスによる細胞培養能の観点か
ら、2 次元と 3 次元の細胞組織構築を目指した、多孔メンブレンと 3 次元ポーラス構
造集積法を提案する。提案する集積方法は、露光量を調整した裏面露光法と、厚膜感
光性材料のガラス転移温度差を利用し、通常のフォトリソグラフィでは集積困難なポ
ーラス構造上への 2 次元多孔構造の集積を行う。さらに、作製した構造に対して複数
種の細胞を播種、共培養し、作製した構造上における細胞の状態を蛍光観察により取
得する。取得した結果を検証し、集積法とそれにより作製された構造のバイオマイク
ロデバイスとしての有用性について考察する。 
第 4 章では、バイオマイクロデバイスによる細胞の操作の観点から、光の散乱を抑
制し、神経細胞の活動電位を多点で取得可能なオプトジェネティクス用デバイスを提
案する。神経細胞や神経細胞ネットワークの平均的な大きさ、既存の神経細胞電位取
得機器を参考としてデバイスを設計する。設計した構造の中に、光の散乱を抑止し、
神経細胞ネットワーク内の局所に対する光刺激を目的に、光源固定構造、ピンホール、
マイクロレンズ、そして、神経細胞の電位を取得する微細電極などを集積化する。集
積要素が多数であるため、段階的に集積方法を検討し、各要素の作製結果の考察と神
経細胞ネットワーク構築性評価について述べる。 
第 5 章では、バイオマイクロデバイスによる細胞組織の評価を目的とし、人為的に
再現された疑似臓器の代謝物質の定量取得可能な Body-on-a-Chip を提案する。Body-
on-a-Chip は、生体内の代謝機能再現を目的としているので、設計の段階では、再現す
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る疑似臓器の大きさに応じた培地流量を考慮する必要がある。また、意図した代謝量
の疑似臓器を構築するには、大きさのみでなくそれを構築する細胞数と細胞密度を考
慮しなければならない。そこで、設計の段階においては、細胞数に基づいた設計法を
提案する。プラットフォームの設計後、厚膜感光性材料を利用した MEMS 加工技術
により、設計した構造を作製する。作製した構造を利用して細胞を培養し、その状態
を評価する。 
第 6 章では、提案した手法についての総括と、本論文記載の技術による今後の展望
について述べる。 
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第 2 章：マイクロ流路内垂直多孔メンブレン集
積法 
2.1 緒言 
 マイクロ流路内や微細な構造を有する足場材料上での細胞の培養は、生体内と類似
した生体構造構築による生体機能解明や機能再現を目的としている。生体内では、多
種の細胞は、複雑な 3 次元組織を構築している。それらの構造を再現することで、生
体内で行われる代謝機能等が解明され、さらに、小動物などを用いない高精度薬剤ア
ッセイなども可能になると期待されている[1-5]。半導体加工技術を応用して作製さ
れるマイクロ流路内での細胞培養は、培養に必要な培地量低減に優れ、流量や圧力の
調整も可能であるので、より高密度かつ定量的な生体モデル構築に適している。また、
薄膜メンブレンやポーラス構造などの足場材料上での細胞組織構築では、培養される
細胞組織の形状と大きさは足場構造より決定されるので、2 次元 3 次元を問わず意図
した形状・大きさの細胞組織を構築しやすい。また、細胞播種の際には、基本的に細
胞懸濁液の滴下のみで構築できるなど、操作性や汚染の可能性低減の点においても有
用である。 
一方で、マイクロ流路内での細胞培養、足場構造上での細胞組織構築の両者の利点
を利用する研究も成されている。例えば、あらかじめ微細構造を流路内に封止する、
あるいは流路内に微細な構造を作製することで、マイクロ流路内にて複雑な組織構築
を行っている[6, 7]。あるいは、足場構造上で培養した細胞組織をマイクロ流路内に
アセンブリする手法もある[8, 9]。 
しかし、マイクロ流路内での細胞培養、足場構造上での細胞組織構築の両者を組み
合わせる場合、アセンブリや、必要な構造の解像度とアスペクト比の低下といった問
題も生じ、特に 3 次元的広がりを持った細胞組織の微小流路内での構築は困難であ
る。また、マイクロ流路に対する足場構造アセンブリの際には、余剰体積の発生のた
めに高密度環境の構築は難しく、操作性やマイクロ流路の封止性も犠牲となる。一方、
3 次元的な構造をアセンブリする手法と比較し、あらかじめマイクロ流路内に 3 次元
の構造を集積する場合、2 次元的な加工法である半導体加工技術を応用するので、細
胞サイズ以下の解像度を有し、かつ細胞の導入と 3 次元培養に必要な数十 m 以上
の高さを有する構造を集積することは難しい。 
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厚膜感光性材料である SU-8 (Microchem)はマイクロメートルオーダーの加工精度
を有するのみでなく、ミリメートルオーダーの厚膜塗布を可能とし、3 次元的な広が
りを有するマイクロ構造構築に用いられる[10, 11]。さらに、安定したエポキシ系樹
脂である SU-8 に対して、接着性細胞は接着し増殖するので、SU-8 構造上に細胞を
播種し人工的に生体構造を構築する研究もなされている[12-14]。しかし、感光光の垂
直性は有限であり、さらに、化学増幅型の感光性材料である SU-8 の架橋時に水素イ
オンである酸の拡散による解像度の低下により、細胞サイズ以下の微細な構造を高さ
方向に 50 m 以上の高さで作製することは困難であった。 
本章では、傾斜露光と傾斜酸素アッシングを使用した、アセンブリを必要としない、
流路底面に対して垂直方向に作製される多孔メンブレンとマイクロ流路の集積法を
提案する。傾斜露光法と傾斜酸素アッシングを利用し、垂直多孔メンブレンとマイク
ロ流路構造を同時に作製・集積することで、アセンブリエラーなどの作製誤差の影響
を小さくする。さらに、傾斜酸素アッシングを利用することで、垂直多孔メンブレン
側面への微細構造を、スティッキングなどの影響なく構築する。構築した垂直多孔メ
ンブレンの孔サイズなどを測定し、従来の構造と比較する。さらに、構造上に接着性
の細胞を播種した結果について考察する。 
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2.2 マイクロ流路内垂直多孔メンブレン集積法の原理 
本章で提案する加工方法は、傾斜させた基板裏面側から SU-8 を架橋させる感光光
を照射し、基板表面のパターンに沿った垂直多孔メンブレンとマイクロ流路を同時に
作製する手法に、傾斜酸素アッシングによるエッチングを組み合わせた加工法である。
本章では、提案する加工方法を利用し露光面に対して垂直方向にパターンを有する垂
直多孔メンブレンを作製する。傾斜裏面露光による感光性材料内の感光部の模式図を
図 2-1(a)に示す。垂直方向にメッシュ構造を有する垂直多孔メンブレンは、傾斜露光
を利用して作製する。ガラスなどの透過性の基板上に Cr や Al 薄膜など非透過の材料
を用いてドットのパターンを作製し、パターン上に成膜したネガティブ型の感光性材
料に対して、基板裏面側から傾斜角度をつけて露光する。ドットパターン部は金属が
なく露光光が透過できる。ドットパターンを通過しネガティブ型の感光性材料に照射
された露光光は、感光性材料内を直進し、感光性材料の反対側の面まで到達するので、
感光性材料内に傾斜した感光部が構築される。さらに、傾斜角度を垂直軸に対して対
称にし再度露光することで、感光部は、感光性材料内で交わる点を持つことでメッシ
ュ構造を形成する。また、ドットパターンの端部にマイクロ流路の流路壁のパターン
を作製することで、垂直多孔メンブレンと流路壁をアライメント不要で同時に作製で
きる。 
垂直多孔メンブレンの形状は、ドットサイズ、ドット間隔、露光量により基本的な
寸法が決定する。傾斜露光時の角度と物質境界の屈折率を考慮することで、ドットサ
イズにより垂直多孔メンブレンの格子部の太さが決まり、ドット間隔によりメッシュ
の孔部分の大きさが決定する。格子部は、ひし形あるいは楕円形となり、対角線のう
ち、図 2-1(a)中の a はドットパターン間隔と同値となる。b は傾斜角度により変化す
る。パターンを微細化する場合は、より小さいドットパターンを利用することで、微
細な孔を有する垂直多孔メンブレンを作製できる。しかし、実際には、感光性材料内
での露光光の垂直性の低減と、露光光の減衰、感光性材料内の水素イオンなどの酸の
拡散の影響により、パターン精度は低下する。さらに、微細な構造はその強度が劣る
ので、現像後の乾燥時におけるスティッキングにより、強度の劣る構造は倒壊する。
そこで、垂直多孔メンブレンをスティッキングに耐える強度で作製した後、エッチン
グによりその微細性を向上する目的で、傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法を組み合
わせ開孔率を向上する。基板表面から開孔している孔の中心部分までの垂直方向距離
を、開孔した孔までの高さとする。 
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傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法の関係を図 2-1(b)に示す。傾斜露光光が基板裏
面側から照射されるのに対し、傾斜酸素アッシング法は基板の上面側から照射される。
また、傾斜酸素アッシングは、垂直多孔メンブレンの側面に対してアッシングを行う
ので、アッシングの方向は傾斜露光の方向と 90 °の角度をなす。構造全面へのドライ
エッチングであるので、パターニングは必要なく、スティッキングなどの物理的な負
荷も垂直多孔メンブレンに生じない[15]。また、エッチング量は数m 以下であるの
で、流路壁へ大きな影響は生じず、傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法を組み合わせ
ることで、微細な形状を有する垂直多孔メンブレンをマイクロ流路内に集積できる。 
  
  
(a) 傾斜裏面露光による感光性材料内の感光部 
 
 
(b) 傾斜裏面露光法と傾斜酸素アッシングの関係 
図 2-1 垂直多孔メンブレンの加工原理 
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2.3 実験方法 
2.3.1 傾斜露光法による垂直多孔メンブレンの作製と評価 
傾斜露光法により作製される垂直多孔メンブレンは、利用する基板上の遮光膜と
なる金属のパターンと露光量により、その孔の大きさ、開孔率、そして、メンブレ
ンの強度が変化するので、傾斜露光における最適なパターンとそれに必要な露光量
を求める。垂直多孔メンブレンの格子部を作製するドットパターンのサイズと間隔、
露光量を条件とし、垂直多孔メンブレンの作製精度を寸法測定により評価する。垂
直光を利用した感光性材料の加工精度は、垂直光の垂直性に依存する。マスク表面
から数十 m 以上離れた感光範囲においては、光の減衰と材料内での散乱による、
感光光の垂直性低下が発生し、作製構造物の高さを増すほどに構造の解像度は低下
するため、トレードオフの関係にある解像度と作製可能高さの構築を目的とした最
適露光条件を決定する。 
傾斜露光による垂直多孔メンブレンの作製条件の検討方法を示す。条件検討に用
いるパターンを図 2-2 に示す。図中の黒い部分は、フォトマスクにおいて、感光光
を透過するガラス部分であり、白い部分が遮光膜となるクロム膜が残る部分である。
垂直多孔メンブレンの孔サイズとその開閉を決定する最適露光量は、ドットサイズ
とドット間隔ごとに異なる。そこで、評価パターンとして、格子サイズを決定する
ドットサイズを 1 m から 6 m まで、格子間隔となるドット間隔を 5 m から 26 
m まで変化させ、条件探索時にメンブレンが閉孔することがないように、ドット
をそのサイズ分だけずれるように、パターンを配置する。また、ドットパターンか
らの露光光が上面まで到達する範囲を 500 m とし、傾斜露光の際、流路壁が片側
100 m ずつ内側に入ると仮定し、作製する垂直多孔メンブレンの幅は 700 m とす
る。裏面露光を行った場合、感光光は、大気、ガラス基板、SU-8 まで、屈折率の異
なる物質中を透過する。感光光の進行方向を図 2-3 に示す。入射時と比較し、感光
性材料内を通過する際の感光光の角度は、垂直に近づいていくので、傾斜露光時の
角度Eを 30 °とする。空気の屈折率を 1.0、SU-8 の屈折率を 1.65 として、SU-8 層
への入射角を計算すると 58.34 °となる。垂直多孔メンブレンは、2 回の傾斜露光に
より露光する。2 回の傾斜露光時における露光量は等量とし、本文中に記載する露
光量はその合計量とする。評価実験における露光量は、300 mJ/cm2から 600 mJ/cm2
まで 100 mJ/cm2間隔とする。 
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図 2-2 傾斜露光における作製条件評価用ドットパターン 
 
 
図 2-3 傾斜露光時の感光光の屈折 
 
傾斜露光による垂直多孔メンブレン作製工程断面模式図を図 2-4 に示す。垂直多
孔メンブレンは、基板裏面側からの傾斜露光により作製する。あらかじめ基板上に
パターンを形成しておくことで、エッジビードとコンタクトギャップの影響なく
SU-8 を感光できる。また、あらかじめ Cr パターンを用いて作製されるパターンの
みを利用するので、アライメントは必要ない。厚み 0.5 mm のガラス基板（角カバ
ーグラス No.5 30 mm×40 mm, 松浪硝子）を硫酸（EL 硫酸（96%）、関東化学）と
過酸過水素（EL 過酸化水素水、関東化学）を体積比 3:1 で混合した硫酸過水を用
いて洗浄する。洗浄時の温度は 90 °C であり、洗浄時間は 5 min である。高周波マ
グネトロンスパッタリング装置（E-200S、キャノンアネルバ）を用いて、目標膜厚
300 nm の Cr 薄膜をガラス基板上にスパッタ成膜する(図 2-4 (a))。Cr 薄膜上にポジ
ティブ型フォトレジスト（MICROPOSIT S1813G、ローム・アンド・ハース電子材
料）を目標膜厚 1 m として、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s で、スピンコータ
（1H-DX2、ミカサ）を用いてスピンコートする。ホットプレート（ND-1、アズワ
ン）を用いて、温度 115 °C、時間 3 min でプリベーク後のレジストに対して、露光
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機（PM50C-125A1, ウシオ電機）により、露光量 80 mJ/cm2で露光した後、2.38 wt%
の水酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）現像液（NMD-3、東京応化工業）に
浸し、現像時間 2 min で現像する。さらに、Cr エッチング液（Cr etchant TK、林純
薬工業）に浸し、エッチング時間 1 min で、ドットパターンをガラス基板上に形成
する(図 2-4 (b))。さらに、露光機を用いて、露光量 200 mJ/cm2で基板全面を露光し、
2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）現像液を用いて、Cr 膜上の
レジスト S1813G を除去する。スプレーコータ（DC110、ナノテック）を利用して
目標膜厚 150 m で、SU-8 3005 (Microchem)を塗布する(図 2-4 (c))。塗布した基板
は、ホットプレートを用いて、ベーク温度 95 °C、ベーク時間 10 h で Soft bake に
より、塗布した SU-8 の溶媒を除去した後、露光機の照射エリアに、傾斜角度 30 °
となるように設置した傾斜ステージ上に SU-8 を塗布した基板をガラス面が露光機
のランプハウス側になるように設置して、裏面露光を行う(図 2-4 (d))。さらに、傾
斜方向を入れ替えて、裏面露光する。これらの裏面露光時の露光量は、前述の通り、
2 回の露光の合計露光量を 300、400、500、600 mJ/cm2に設定する。SU-8 の露光後、
架橋反応促進として Post exposure bake を、ホットプレートを用いて、ベーク温度
95 °C、ベーク時間 10 min でベークし(図 2-4 (e))、室温まで降温させた後、プロピレ
ングリコールメチルエーテルアセタート（PGMEA）を主成分とする SU-8 現像液
（SU-8 Developer、Microchem)により現像、2-プロパノール（EL 2-プロパノール、
関東化学）を用いてリンスする(図 2-4 (f))。現像時間とリンス時間は共に 2 min で
ある。各現像、エッチングおよび洗浄後には 500 mLのテフロンカップに満たした
純水により、リンスを 3 回行う。作製後、走査型電子顕微鏡（SEM, JCM-5700LV, 日
本電子）を利用して形状を観察する。 
   
(a) Cr deposition (b) Cr layer patterning (c) SU-8 deposition 
 
  
(d) Inclined exposure (e) Post exposure bake (f) Development 
図 2-4 傾斜露光による垂直多孔メンブレン作製工程（断面図） 
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2.3.2 傾斜酸素アッシング法による垂直多孔メンブレンの加工と評価 
酸素アッシングによる SU-8 のエッチング速度を測定するために、平坦面へのア
ッシングによるエッチングレートを取得する。ガラス基板上の SU-8 に対して、反
応性イオンエッチング装置（ES401、日本サイエンティフィック）を利用して酸素
アッシングを行う。基本条件は、電力 200 W、基板温度 60 °C、酸素流量 110 sccm、
圧力 40 Pa とする。アッシングの後、アッシング部分と未アッシング部の高低差を
表面粗さ・輪郭形状測定機（サーフコム 130A、東京精密）を利用して測定する。 
さらに、垂直多孔メンブレンの堅牢性を保持しつつ、開孔率を向上させることを
目的とした、傾斜酸素アッシングの有用性について評価する。ドットパターンサイ
ズと間隔、露光量の調整のみでは、トレードオフの関係にある垂直多孔メンブレン
の解像度と強度の両立は難しい。そこで、傾斜酸素アッシングを用い、高い解像度
の垂直多孔メンブレン構築を試みる。 
傾斜酸素アッシング評価用サンプルとその評価方法について示す。傾斜酸素アッ
シングに用いるサンプルは、ドットサイズ：ドット間隔を、3:5、3:7、3:9 としたパ
ターンを利用する。傾斜酸素アッシング法の効果を検討するため、サンプルは全て
合計露光量 600 mJ/cm2で作製したパターンを利用する。垂直多孔メンブレンの傾斜
酸素アッシングの様子を図 2-5 に示す。垂直多孔メンブレンを有する基板を反応性
イオンエッチング装置のチャンバ内にて 45 °に傾斜して配置する。傾斜により、酸
素プラズマは、垂直多孔メンブレンの側面に 45 °の角度で照射される。傾斜酸素ア
ッシングは、垂直多孔メンブレンの両面で行い、片面毎に、電力 200 W、基板温度
60 °C、酸素流量 110 sccm、圧力 40 Pa の条件でアッシングする。アッシング後、構
造を SEM により観察、評価する。 
 
 
図 2-5 傾斜酸素アッシング時の基板設置の様子 
垂直多孔メンブレン 
酸素プラズマ 
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2.3.3 傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法によるマイクロ流路チップの作製 
垂直多孔メンブレンを集積したマイクロ流路の設計形状について示す。作製する
構造は、細胞の代謝物質のみを透過させることを目的に、孔のサイズを 10 m 以下、
細胞導入と培地の送液、構築される 3 次元細胞組織の大きさを考慮し、垂直多孔メ
ンブレン高さの目標値を 50 m 以上とした[16]。設計した垂直多孔メンブレン作製
用ドットパターンを有するマイクロ流路パターンを図 2-6(a)に示す。流路図面には、
合計 4 組の inlet と outlet を設計しており、各流路から細胞懸濁液を導入する。各流
路は垂直多孔メンブレンにより接続されている。傾斜露光法により作製される構造
の大きさを考慮し、垂直多孔メンブレン作製用の設計値としてドットサイズを 4 m、
ドット間隔を 10 m とした。また、垂直多孔メンブレン部の幅は 300 m、間隔は
200 m で 3 層配列する。細胞を播種した際の模式図を図 2-6(b)に示す。垂直多孔メ
ンブレンは細胞組織により覆われ、細胞により隔てられた空間を並列して複数層作
製する。 
垂直多孔メンブレンを集積したマイクロ流路の作製は、加工評価実験と同様の手
順で行った。まず、硫酸（EL 硫酸（96%）、関東化学）と過酸化水素水（EL 過酸
化水素水、関東化学）を体積比 3:1 で混合し、90 °C に熱した状態で、0.5 mm 厚の
ガラス基板（CS00553、松浪硝子）を 5 min 洗浄する。次に、目標膜厚 300 nm で Al
薄膜を真空熱蒸着装置（VPC-1100、アルバック機工）により蒸着する。S1813G を
スピンコータにより、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。露光
機を用いて、露光量 80 mJ/cm2でガラス基板上にドットパターンを有する流路パタ
ーンを作製する。この時、現像液には 2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム
（TMAH）現像液（NMD-3, 東京応化工業）、エッチング液には混酸 Al エッチング
溶液（混酸 P 液、森田化学工業）を用いる。さらに、露光機を用いて、露光量 200 
mJ/cm2で基板全面を露光し、2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）
現像液を用いて、Al 膜上のレジスト S1813G を除去する。パターン上に剥離防止を
目的に、Oligomeric Adhesion Promoter（OAP、東京応化工業）を、回転速度 4000 rpm、
回転時間 30 s でスピンコートし、温度 200 °C、加熱時間 1 min で加熱する。さら
に、SU-8 3050（MicroChem）を、膜厚が 50 m 以上となるように、回転速度 1000 
rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。塗布した基板は、ホットプレートを用い
て、ベーク温度 65 °C、5 min と 95 °C、10 h、リラクゼーション 1 h で Soft bake に
より、塗布した SU-8 の溶媒を除去した後、合計露光量が 420 mJ/cm2となるように
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裏面露光を行う。Post exposure bake(PEB)を 65 °C、5 min と 95 °C、5 min、リラクゼ
ーションを 1 h 行う。SU-8 現像液により現像時間 1 h で現像し、2-propanol による
リンスを 2 min 行い、傾斜酸素アッシングを行う。傾斜酸素アッシングは、チャン
バ内で、傾斜角 45 °となるように基板を設置し、片面当たり 10 min 間の傾斜酸素ア
ッシングをメンブレンの両面に対して行う。アッシング条件は、加工精度評価時と
同様である。パターニングに利用した Al 薄膜を混酸 Al エッチング溶液にて除去し
た後、200 °C で 2 h ハードベークを行う。各現像、エッチングおよび洗浄後には 500 
mLのテフロンカップに満たした純水により、リンスを 3 回行う。 
 
  
(a) 設計したマイクロ流路平面パターン 
 
(b)垂直多孔メンブレンを用いた細胞培養の模式図 
図 2-6 垂直多孔メンブレンを集積したマイクロ流路の模式図 
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2.3.4 マイクロ流路チップ内での細胞培養 
作製した垂直多孔メンブレンを有する流路チップ内に細胞を播種し、細胞培養能
を評価する。播種する細胞は肝臓癌の株化細胞である HepG2 細胞(HepG2 Human 
Hepatocellular Cercinomma Cell, コスモバイオ)を利用する。接着性細胞であり、構造
上に播種し、その構造表面の細胞に対する影響や培養への影響などを評価する研究
に用いられている。また、Organ-on-a-Chip や Body-on-a-Chip の評価用細胞としても
よく利用されている[17]。 
流路内での培養手順を以下に示す。まず、作製した構造を 78 %エタノール(Rstage)
に時間 10 min 浸漬し、消毒する。Phosphate buffered salt (PBS)を 5 mLずつ、3 回浸
漬し、エタノールを置換する。フィブロネクチン(ThermoFisher)を 10 L と PBS を
10 mL を混合した溶液に、時間 30 min で浸漬し、細胞の接着性を向上させる目的
で、フィブロネクチンを表面コートする。その後、再度、PBS を 4 mL ずつ用いて、
3 回リンスする。さらに、シリコーン樹脂の一つである Dimethylpolysiloxane (PDMS)
基板を利用して流路を封止する。一方で、底面積 25 cm2のフラスコ（ビオラモ）内
でコンフルエントとなるまで培養した HepG2 細胞を、トリプシンを用いて剥離し
回収する。染色液として、Cell tracker red (C34552, ThermoFisher)を Dimethyl sulfoxide 
(Merck) 12.5 L で溶解し、PBS 10 mL と混合する。回収した HepG2 細胞を染色液
内に移し、温度 37 °C、CO2濃度 5 %のインキュベータ（MCO-5AC, パナソニック
ヘルスケア）内で、静置時間 30 min で染色する。次に、細胞内に浸透していない染
色液除去の目的で、遠心分離機（SRX-201、トミー精工）により、PBS を 5 mLずつ
用いて、回転数 900 rpm、時間 10 min で遠心分離を 3 回繰り返し、細胞外の染色物
質を除去する。遠心分離後、PBS を取り除き、培地を 5 mL 加え細胞懸濁液が完成
する。作製した細胞濃度 5.4×106 cell/ml の細胞懸濁液を 200 L、流路内に導入す
る。流路をシャーレの底面に対して垂直に立て、インキュベータ内で、時間 24 h で
静置培養する。流路を封止している PDMS を取り外し、接着していない細胞を振る
い落とす目的で解放部を下にして、培地 10 mL を入れたシャーレ内に流路チップを
配置する。その後、シャーレ内から取り出し、前述のエタノール置換と同じ条件で
PBS を用いてリンスし、さらに、PBS 5 mL で満たしたシャーレに解放部を下にし
て配置する。 
最後に、倒立型蛍光顕微鏡(IX71、Olympus)を利用して垂直多孔メンブレンを観察
する。垂直多孔メンブレンはマイクロ流路内に集積されているので、垂直多孔メン
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ブレン全体を観察ステージに垂直に配置し、顕微鏡の焦点位置を調整することで、
垂直多孔メンブレン全体を観察する。  
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2.4 実験結果と考察 
2.4.1 傾斜露光法による垂直多孔メンブレンの作製 
作製した垂直多孔メンブレンを SEM により観察した。観察した垂直多孔メンブ
レンの内、特徴的な構造を図 2-7 に示す。図に示す特徴的な構造は、倒壊した構造、
閉孔した構造、途中まで開孔した構造、完全に開孔した構造の 4 つである。倒壊し
た構造を図 2-7(a)に示す。基板面に対して垂直な多孔メンブレンとならず、構造は
座屈している。また、孔が閉じている構造を図 2-7(b)に示す。基板に対して構造は
垂直に作製されている一方で、構造内に孔は見られない。また、途中まで開孔した
構造を図 2-7(c)に示す。構造は基板に対して垂直であり、メンブレン内の孔は全て
開孔していない。最後に、完全に開孔した構造を図 2-7(d)に示す。構造は基板に対
して垂直な構造を保持しており、さらに、孔は基板から最も離れた構造の頂部にも
みられる。 
また、途中まで開孔した垂直多孔メンブレンの拡大図を図 2-8 に示す。画像の下
側が基板表面となっている。感光光は画像の下側から上側に向かって入射する。開
孔している孔の大きさは基板面に近い側ほど大きく、離れるほど小さくなっている。
また、基板表面に近い側の孔は開孔している一方で、基板表面から離れている孔ほ
ど閉孔している。 
ドットサイズ、ドット間隔、露光量をパラメータとして作製される垂直多孔メン
ブレンを評価する目的で、取得した SEM 画像の基板表面から開孔している孔の中
央部までの高さを測定した。基板表面から開孔している孔までの高さを、図 2-9 に
示す。グラフの軸はドットサイズ、ドット間隔、最も開孔している孔の高さである。
また、各プロットの色はその構造作製に利用した露光量を表しており、300 mJ/cm2
を青、400 mJ/cm2を緑、500 mJ/cm2を黄、600 mJ/cm2を赤で示している。垂直多孔
メンブレンは傾斜露光を 2 回行うことで作製される。ここでの露光量は垂直多孔メ
ンブレン作製に利用した総露光量であり、各傾斜露光時の露光量はその半分である。
ここで、図 2-7 (a)と図 2-7 (b)に示した、崩壊、あるいは孔の開孔していない垂直多
孔メンブレンは、グラフ中にはプロットしていない。また、基板表面に最も近い部
分の孔については、開孔している場合、孔の中心は基板表面と同じ高さとなるので、
グラフ上には高さ 0 の位置にプロットしている。図 2-9 より、露光量の増加と共に、
より高い構造が作製できている。一方で、露光量を上げるとドットサイズとドット
間隔の小さい孔は完全に閉孔する。露光量による孔の微細性と開孔率はトレードオ
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フの関係にあることがわかる。 
また、作製した構造は、基板に対して垂直な構造を保持しており、さらに、孔は
基板から最も離れた構造の頂部にもみられる。構造の違いは、垂直多孔メンブレン
作製に利用したドットパターンサイズとその間隔、そして露光量の違いに関係があ
ると考えられる。露光量を小さくした場合は、微細なパターンを構築でき、開孔率
も高くなる一方で、構築される構造強度の低下、あるいは構造倒壊の原因となる。
また、露光量を大きくすると、堅牢な構造とできる一方で、感光光の垂直性の低下
から、基板表面から離れた箇所の孔から閉孔していくと考えられる。図 2-9 より、
高さ 50 m以上の完全に開孔した垂直多孔メンブレン作製は、ドットサイズ 3 m、
ドット間隔 9 m、露光量 400 mJ/cm2付近で達成できるといえる。 
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(a) Collapse: ドットサイズ 4 m ドッ
ト間隔 22 m 露光量 300 mJ/cm2 
(b) Standing with no pore: ドットサイ
ズ 6 m ドット間隔 8 m 露光量 500 
mJ/cm2 
  
(c) Porous to middle point: ドットサイ
ズ 4 m ドット間隔 10 m 露光量 500 
mJ/cm2 
(d) Standing and full porous: ドットサ
イズ 6 m ドット間隔 20 m 露光量
300 mJ/cm2 
図 2-7 評価構造作製結果の SEM 画像 
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図 2-8 ドットサイズ 3 m、ドット間隔 9 m、露光量 600 mJ/cm2で作製した、
中間部から閉孔している垂直多孔メンブレンの SEM 画像 
  
測定開孔高さ 
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(a)3 次元グラフ (b)ドットサイズ-開孔高さ 
 
 
(c)ドット間隔-開孔高さ (d)ドットサイズ-ドット間隔 
図 2-9 ドットサイズ、ドット間隔、露光量と垂直多孔メンブレン内の開孔部
高さの関係（露光量：赤 600 mJ/cm2、黄 500 mJ/cm2、緑 400 mJ/cm2、青 300 
mJ/cm2） 
 
2.4.2 傾斜酸素アッシングによる垂直多孔メンブレンの加工 
ガラス基板上に成膜した平面の SU-8に酸素アッシングを行った結果を図 2-10に
示す。アッシング時間 10 min までは、エッチング量は測定されず、時間 20 min 以
上で、エッチング量が計測できた。また、時間 40 min 以上になると、エッチング量
が飽和傾向にあることがわかる。取得結果より、エッチング開始直後は、酸素分子
が SU-8 表面の活性化に利用されるので、エッチングされなかったと考えられる。
また、エッチングが進むにつれ、基板温度も上昇するので、表面に炭化した SU-8 が
35 
 
発生し、さらに SU-8 表面の表面粗さが増し、炭化した SU-8 が除去されにくくなる
ために、長時間の連続酸素アッシングではエッチング速度は低下すると考えられる。
本章で提案する方法は、エッチング量として数m 以下を必要とするので、アッシ
ング時間は 10 から 20 min 間で十分であると考えられる。 
傾斜酸素アッシングの評価には、アッシング前では孔が閉孔しているドットサイ
ズ 3 m、ドット間隔 5 から 9 m、露光量 600 mJ/cm2で作製した垂直多孔メンブレ
ンを利用した。垂直多孔メンブレンを反応性イオンエッチング装置チャンバの基板
ステージに対して角度 45 °で傾斜させ、傾斜酸素アッシングを時間 10 min と 20 min
で行った。傾斜酸素アッシングを行った垂直多孔メンブレンを図 2-11 に示す。10 
min 間の傾斜酸素アッシングにより、垂直多孔メンブレンの表面はエッチングされ
ており、特に、ドット間隔 7 m や 9 m の垂直多孔メンブレンのように、薄膜に
より閉孔している垂直多孔メンブレンの孔ではアッシングにより開孔率が向上し
た。一方で、ドット間隔 5 m の垂直多孔メンブレンでは、開孔率は向上しなかっ
た。さらに、エッチング時間を 20 min とした傾斜酸素アッシングでは、垂直多孔メ
ンブレンの一部は破断していた。各垂直多孔メンブレン上の孔の大きさを ImageJ
（NIH）を用いた画像解析により計測した結果を図 2-12 に示す。孔の横方向の対角
線の長さを赤色、縦方向の対角線の長さを青色で示す。また、アッシング時間ごと
にプロット点の形状を変えて示す。基板に転写したパターンの作製精度、感光光の
減衰と垂直性の低下、そして、水素イオンである酸の拡散がないとした場合の理想
的な孔の形状を、空気の屈折率を 1、SU-8 の屈折率を 1.65 としてスネルの法則よ
り算出した結果を矩形を用いてプロットした。5 m interval と 7 m interval のパタ
ーンにおける、基板表面から 1 列目のパターンにおいては、開孔と閉孔の両方を考
慮し、いずれの結果もプロットしている。また、閉孔しかつその輪郭も明らかでな
い孔については、測定できないのでプロットしていない。 
測定した結果から、孔サイズはいずれの状態においても理想的な状態より小さく
なっている。これは、露光光の垂直性の低下のみでなく、起立した構造作製に必要
な露光エネルギ量 600 mJ/cm2 が微細なパターン作製においては過大であることが
原因と考えられる。孔の縦横長については、基板表面に近い部分ほどその差は大き
く、基板表面から離れるほど縦横の長さは等しくなっている。これは、露光量の垂
直性の低下と、酸拡散により、パターンの精細性が低下したことが理由と考えられ
る。また、アッシング時間に比例し、孔の大きさと開孔率が向上している。これは、
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アッシングにより垂直多孔メンブレン表面がエッチングされたことが原因と考え
られる。アッシングにより開孔率は向上しているので、酸素アッシングにより垂直
多孔メンブレン表面はエッチングされていると考えられる。また、長時間のエッチ
ングにより一部破断しているので、垂直多孔メンブレンは開孔部のみでなく全面が
エッチングされ、長時間のアッシングを行った場合は全ての構造はエッチングされ
ると考えられる。破断を伴わない孔の開孔率向上には、作製する孔の大きさや垂直
多孔メンブレンの膜厚に併せて最適なアッシング条件取得が必要であると考えら
れる。 
 
 
図 2-10 酸素アッシング時間による SU-8 エッチング量の変化 
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(a-1) No ashing, 
       5 m interval. 
 
(a-2) Ashing for 10 min,  
5 m interval. 
 
(a-3) Ashing for 20 min,  
5 m interval. 
 
(b-1) No ashing, 
7 m interval. 
 
(b-2) Ashing for 10 min,  
7 m interval. 
 
(b-3) Ashing for 20 min, 
7 m interval. 
 
(c-1) No ashing,  
       9 m interval. 
 
(c-2) Ashing for 10 min,  
9 m interval. 
 
(c-3) Ashing for 20 min,  
9 m interval. 
図 2-11 傾斜酸素アッシングを行った垂直多孔メンブレンの SEM 画像 
  
38 
 
 
  
(a) 5 m interval (b) 7 m interval 
  
(c) 9 m interval (d) Symbol list 
図 2-12 傾斜酸素アッシングによる垂直多孔メンブレン上の孔の大きさ 
 
2.4.3 傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法によるマイクロ流路チップの作製 
傾斜露光と傾斜酸素アッシングを利用して、垂直多孔メンブレンを集積したマイ
クロ流路を作製した。作製した流路を図 2-13(a)に示す。作製されたマイクロ流路に
集積された垂直多孔メンブレンの孔は全て開孔しており、さらに薄膜の屈曲や崩壊
は観察されない。露光量 420 mJ/cm2、片側に対してアッシング時間 10 min で作製
した垂直多孔メンブレンについて、傾斜角 60 °で撮影した画像を図 2-13(b)に示す。
孔の大きさと垂直多孔メンブレンの高さを Image J（NIH）を利用した画像解析によ
り測定した。傾斜露光により作製した孔は、ひし形あるいは楕円形であるので、そ
の長辺と短辺をそれぞれ計測した。また、孔の大きさは、基板表面近くと基板から
離れた箇所で異なるので、基板近くの底面部の孔と最も離れた部分の孔からそれぞ
れ 5 つの孔を選定し測定した。測定した孔サイズは、基板底面部で横幅 6.84±0.59 
m、縦幅 9.40±0.22 m、最上部で横幅 4.07±0.30 m、縦幅 4.03±0.19 m であった。
また、垂直多孔メンブレンの高さは、79.42±0.74 m であった。目標としていた細胞
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サイズ以下の孔を有し、かつ 50 m 以上の高さを持つ垂直多孔メンブレンを作製し
た。 
開孔した孔の大きさは、基板表面より基板から離れた垂直多孔メンブレンの上部
がより小さくなっている。これは、感光光の垂直性が低下していることが原因と考
えられる。傾斜酸素アッシングを行った後もその傾向が取得されているので、傾斜
酸素アッシングは垂直多孔メンブレン表面を均等にエッチングしていると考えら
れる。流路内に集積された垂直多孔メンブレンは、流路に沿って配置され、構造の
破断や基板表面からの剥離も見られないので、傾斜露光と傾斜酸素アッシングを組
み合わせた提案方法はマイクロ流路内への垂直多孔メンブレンの集積に有用と考
えられる。 
複数の構造を集積する際には、通常、マイクロスケールのアライメントを必要と
する。提案する作製工程では、アライメントを使用することなく、流路壁と垂直多
孔メンブレンを集積しているので、作製工程はアライメントを必要とする手法と比
較し簡便であり、量産を必要とするバイオマイクロチップの作製に対して、本作製
方法は有用と考える。 
 
  
(a)広域 （b）狭域 
図 2-13 作製した垂直多孔メンブレンを集積したマイクロ流路の SEM 画像 
  
2.4.4 マイクロ流路チップ内での細胞培養 
倒立型蛍光顕微鏡(IX71, Olympus)、CCD カメラ(C7190, 浜松ホトニクス)を利用
して、HepG2 細胞を播種した垂直多孔メンブレンの蛍光画像を取得した。取得した
蛍光画像を図 2-14(a)に示す。画像取得時点において、細胞播種から 48 時間経過し
ている。3 層に配置した垂直多孔メンブレン全てに細胞が接着している様子が見え
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る。流路方向に対して垂直に画像の蛍光強度を取得した結果を図 2-14(b)に示す。垂
直多孔メンブレン部の蛍光は周辺と比較し相対的に強い強度となっている。顕微鏡
の焦点位置を垂直多孔メンブレンの厚み方向に変化させて取得した画像を図 2-
14(c)から(d)に記載する。垂直多孔メンブレンの底部、中間部、および、頂部の各高
さにおいても細胞からの蛍光が得られた。 
画像中の高強度の蛍光は染色された HepG2 細胞から生じていると考えられるの
で、各画像中央の垂直多孔メンブレン周辺に HepG2 細胞が多数存在しているとい
える。また、培養時にはマイクロ流路の開放側を下向きにして配置しているので、
接着していない細胞は重力により滑落していると考えられ、播種後 2 日後において
も、HepG2 細胞は垂直多孔メンブレン上に接着しているといえる。また、焦点距離
を変化させ細胞画像を取得したところ、いずれの位置においても同様の画像を取得
したので、HepG2 細胞は垂直多孔メンブレンの垂直表面全体に接着しているといえ
る。 
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(a)細胞を播種した垂直多孔メンブレン (b)蛍光強度 
   
(c) 底部（基板底部より
約 0 m の高さ） 
(d) 中間部（基板底部
より約 40 m の高さ） 
(e) 頂部（基板底部より約 80 
m の高さ） 
図 2-14 HepG2 細胞を播種した垂直多孔メンブレンの蛍光画像（播種 48 時間後） 
 
 
  
Micro  
channel 
HepG2 
Cell 
150 m 
HepG2 cell 
Vertical porous membrane 
Measured 
intensity line 
200 m 
0 m 
550 m 
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2.5 結言 
本章では、厚膜感光性材料である SU-8 と傾斜露光法と傾斜酸素アッシング法を組み
合わせた垂直多孔メンブレン作製法と、垂直多孔メンブレン集積マイクロ流路を提案
した。傾斜露光法で作製した垂直多孔メンブレンに対して傾斜酸素アッシングを行う
ことで、垂直多孔メンブレンの開孔率を向上した。また、2 つの手法を組み合わせた提
案技術により、細胞サイズ以下の孔を有する高さ 50 m 以上の垂直多孔薄膜を、アセ
ンブリ工程を用いることなくマイクロ流路内に集積した。そして、作製した垂直多孔メ
ンブレン上に HepG2 細胞を播種したところ、細胞は構造上に接着した。 
多孔のメンブレン構造は、細胞を播種することにより疑似的な細胞組織関門の作製
に利用されている。従来の手法では、マイクロ流路と多孔のメンブレンを個別に作製し、
アセンブリすることで、細胞培養用のバイオマイクロデバイスとして利用していた。こ
の方法では、構築可能な構造に制限をもち、特に多孔のメンブレンを等間隔、かつ、多
層での配置は困難であった。本研究で提案した手法は、アセンブリ工程を必要としない
ので、マイクロ流路構造と多孔メンブレン構造を設計した間隔で高精度に集積できる
利点を有している。本構造は、これまで難しかった多層の組織関門等の再現に有用と考
えられる。 
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第 3 章：多孔メンブレンと 3 次元ポーラス構造
集積法 
3.1 緒言 
微細な構造を有する足場構造上での細胞の培養は、生体内と類似した生体構造構築
による生体機能解明や機能再現を目的としている[1-7]。生体外で細胞組織の構築を
行う場合、滴下された細胞懸濁液内の細胞の自発的組織形成を利用する。細胞は、自
身の外部の状態を感知して接着・増殖など自身の挙動を決定するので、細胞の外部環
境である足場構造を利用することで、細胞により構築される細胞組織サイズや密度を
意図的に決定できる。また、基本的に細胞懸濁液の滴下による細胞播種のみで意図し
た細胞組織を作製できるので、足場構造の利用は、作業の簡易化だけでなくコンタミ
ネーションなどのバイオ実験におけるリスク低減にも有用である。さらに、足場構造
上の細胞組織は、足場構造により補強されているので、その組織は、ゲルなどに含有
された細胞組織と比較して頑強であり、他の培養空間への持ち運びなどの操作も簡単
に行えるなどの特徴を有し、バイオ実験において有用である[8, 9]。 
2 次元と 3 次元構造の混在する、高度な生体組織の再現や生体機能解明は、同様に
2 次元かつ 3 次元の構造を有した複雑な足場構造（スカフォールド）を必要とする。
生体内組織は、組織関門などの 2 次元的境界と臓器細胞の 3 次元的な配列からなる。
これらの組織をスカフォールド上に細胞播種のみにより再現する場合、スカフォール
ドは 2 次元と 3 次元の微細構造を有していなければならない。しかし、微細な 2 次
元構造は平面上での加工を基本とした半導体加工技術を利用して作製される[10, 11]。
一方で、微細な 3 次元的構造については、相分離法や 3D プリンティングなどを利用
して作製されるので、作製工程の相違から両構造を有した微細構造の作製は難しい
[12]。 
接着・接合技術は、2 次元と 3 次元の両構造を有する微細構造作製に用いられる。
例えば、ポリマーなどの流動性を持つ材料を接着剤として接着・接合を行う。接着剤
として流動性を有するポリマーなどの材料を利用することで、接着する物質の材質や
表面状態の影響を軽減して、構造を接着・接合できる。しかし、ミリメートルスケー
ル以上の大型の構造に対して接着剤を利用する手法は有用である一方、マイクロスケ
ールの空間では、表面張力によって、設計外の方向への接着剤流出により、微細加工
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分野において、流動性を有する接着物質を利用した接着・接合技術の利用は難しい。 
また、陽極接合は、微細加工において利用される接着・集積技術の一つであり、流
動性の物質を利用しない接着・接合手法である。陽極接合は、ガラス基板と Si 基板
を共有結合により接合する手法であり、流動性を有する物質を必要としない。しかし、
陽極接合では、接合時に高温と高電圧を利用するので、基本的にはガラスと Si 材料
に対してしか適用できず、接合界面の平坦性が求められるため、あらかじめそれらの
基板上に微細な構造を集積することも困難である。 
そこで本章では、厚膜感光性材料の接着性を利用した 2 次元多孔メンブレンと 3 次
元ポーラス構造の接着集積技術を提案する。厚膜感光性材料は半導体や MEMS 作製
を目的とした材料であることから解像度に優れ、細胞サイズ以下の構造を構築できる。
しかし、凹凸形状を有する 3 次元構造上に 2 次元構造を半導体作製工程にて集積す
る場合、コンタクトギャップの発生を理由に、細胞サイズ以下の微細な構造構築は困
難である。本章では、成膜した厚膜感光性材料に対してポーラス構造を接着させ、裏
面露光による集積を行う。裏面露光を利用することで、コンタクトギャップのない状
態で感光できる。また、感光性材料の接着性を利用するので、接着する構造に大きな
負荷は作用せず、提案手法は脆弱な材料にも適用できる。また、意図しない範囲に接
着剤として機能する感光性材料が流出した場合にも、現像工程により除去することが
できる。本手法を利用し、2 次元的広がりをもち細胞層を形成できる多孔メンブレン
を、3 次元的広がりをもち細胞を含有できるポーラス構造上に集積し、多層の細胞組
織上に単層の細胞組織を細胞播種により構築できる多孔メンブレン集積スカフォー
ルドを作製する。 
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3.2 多孔メンブレンと 3 次元ポーラス構造集積法の原理
と作製する構造 
3.2.1 原理 
提案集積法には、前章に続き、厚膜感光性材料である SU-8（Microchem）を用い
て、その感光部と未感光部のガラス転移温度の違いと、露光量を調整した裏面露光
法を用いる。SU-8 のガラス転移温度は、未感光部と感光部で異なる。ガラス転移温
度差を利用することで、流動部と非流動部を同時に利用できる[13]。裏面露光法は
基板の裏面から露光光を照射する手法である。提案する手法では、あらかじめ感光
光を透過できるガラス基板上に微細なパターンを転写し、転写したパターン上に
SU-8 を成膜する。成膜した SU-8 を、裏面露光を用いてパターニングする。この時、
成膜した SU-8 層の中間部分まで露光量を調整することで感光する。現像前に接着
させるポーラス構造を配置し、ガラス転移温度以上に熱し、SU-8 の流動を利用し
構造内に浸透させる。さらに、接着層として用いる SU-8 に再度感光光を照射し、
配置した構造とあらかじめ基板上に作製していた微細なパターンを接着する。 
提案手法の原理図を図 3-1 に示す。提案手法では、その露光量を調整し、感光性
材料内に感光部と未感光部の両部を、高さ方向に共存する状態を作る。従来の SU-
8 を利用した研究においても、露光量を調整し、SU-8 層内の高さ方向に感光部と未
感光部を共存させる加工法について述べられている[14]。従来手法では上面露光を
使用するので、コンタクトギャップによる露光光の拡散を理由に高精度な構造を安
定して作製できない。本章の提案手法では、裏面露光法を利用するので、コンタク
トギャップは発生せず、安定して微細な構造を作製できる。さらに、露光量調整に
より高さ方向に未感光部を残存させ、55 °C から 100 °C の再加熱により未感光部の
みを流動化し、接着層として利用する。本手法での接着は、界面での共有結合など
は利用せず、ポーラス構造内に浸透した SU-8 によるアンカー効果を利用する。界
面における化学的な結合を利用しないので、接着力は共有結合を利用する陽極接合
などには劣る一方、接着する対象の材質や形状に対応できる。また、接着材料を高
温、高電圧、あるいはプラズマを用いる必要はないという利点を有する。 
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(a) 露光量を調整した裏面露光 (b) ポーラス構造の接着 
図 3-1 露光量調整と浸透による接着の原理 
 
3.2.2 提案する原理により作製する構造 
本章で構築を目指す生体構造は、組織関門とその周辺の構造である。人体、ある
いは、動物体内では、組織関門と臓器細胞が隣接して配置されている。組織関門の
一つである毛細血管とその周辺の細胞の模式図を図 3-2 に示す。毛細血管は中空構
造をとり、組織関門として機能している。中空構造のジオメトリを展開すると、2
次元の組織関門とその下に積層される細胞組織となる。境界を明確とすることで、
不定形である生体組織形状を意図的に設計し、組織関門とその下の細胞組織部分の
境界を 2 次元の多孔メンブレンにより明確に区別することができる。一方で、細胞
の代謝物は、細胞間で伝達されるので、その境界を透過しなければならない。そこ
で、細胞を含有できる構造と細胞を透過しないポーラスの構造を集積し、細胞播種
操作のみで疑似的な細胞構造を作製できる微細構造を作製する。 
本章で作製する構造の構成を図 3-3 に示す。本章で作製する多孔メンブレン集積
スカフォールドは、細胞を透過しない微細な孔を有するメンブレンと細胞を含有で
きる 3 次元のポーラス構造を集積した形状である。細胞を透過しない微細な孔は、
細胞の大きさと、製作工程中の作製誤差の発生を考慮し、格子部分を 4 m、孔部分
を 5 m に設計したパターンを利用する。多孔メンブレン集積スカフォールドは、
SU-8 からなる 2 次元多孔メンブレンと空洞率 90 %のポーラス構造である Alvetex 
Scaffold (AVP004-3、Alvetex)からなるスカフォールド部を有している。両材料とも
に従来研究にて細胞培養に用いられた実績を有するので、これらの材料を利用して
細胞培養用のスカフォールドを作製する[15, 16]。 
 
SU-8 
Cross-linked  
SU-8 
Cr 
UV 
Porous structure 
Glass 
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図 3-2 毛細血管と生体内の構造とそのジオメトリの展開の模式図 
 
 
 
(a) 俯瞰 (b) 断面 
図 3-3 作製する多孔メンブレン集積スカフォールド模式図 
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接着部 
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3.3 実験の流れ 
最適な集積工程の探索として、3 種類の加工工程の検討を行った。具体的には、SU-
8 を塗布し溶媒を気化させる前に Alvetex Scaffold を配置する「単層塗布 SU-8 層によ
る試作」、溶媒を気化させた SU-8 層上に 2 層目の SU-8 を塗布し Alvetex Scaffold を配
置する「2 層塗布 SU-8 層による試作」、塗布した SU-8 層の溶媒を気化させ、裏面か
らの露光を行った後に Alvetex Scaffold を配置する「単層成膜 SU-8 層による試作」の
3 つの工程を検討した。以下の節にその詳細を順に記載する。 
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3.4 単層塗布 SU-8 層による試作 
3.4.1 作製方法 
単層塗布された SU-8 層を利用した多孔メンブレンのポーラス構造上への集積を
行った。作製方法は、まず、厚み 0.5 mm のガラス基板（角カバーグラス No.5 30 
mm×40 mm, 松浪硝子）を、硫酸（EL 硫酸（96%）、関東化学）と過酸化水素水（EL 
過酸化水素水、関東化学）を体積比 3:1 で混合し、90 °C に加熱した状態で 5 min 洗
浄する。RF マグネトロンスパッタリング装置（E-200S、キヤノンアネルバ）を用い
たスパッタリング法により目標膜厚 100 nm で Cr 薄膜を成膜する。次に、スピンコ
ータ（1H-DX2、ミカサ）を用い、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s で、ポジティ
ブ型フォトレジスト MICROPOSIT S1813G（ローム・アンド・ハース電子材料）を
成膜する。温度 115 °C、時間 3 min で加熱し溶媒を気化させる。露光機（PM50C-
125A1、ウシオ電機）により、露光量 150 mJ/cm2でガラス基板上にメッシュパター
ンを作製する。この時、現像液には、2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム
（TMAH）現像液（NMD-3, 東京応化工業）、エッチング液には Cr エッチング溶液
（Cr etchant TK、林純薬工業）を用いる。硫酸（EL 硫酸（96%）、関東化学）と過
酸化水素水（EL 過酸化水素水、関東化学）を体積比 3:1 で混合し、90 °C、5 min 浄
した、パターンを転写したガラス基板上に、脂肪族イミド共重合物からなる犠牲層
を形成するオムニコート（Omnicoat、Microchem）を目標膜厚約 20 nm で、回転速
度 1000 rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。成膜したオムニコートを、温度
200 °C、時間 1 min、リラクゼーション時間 30 min で加熱、降温し溶媒を気化させ
る。成膜後 SU-8 3005（Microchem）を、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s でスピ
ンコートする。塗布した SU-8 上に Alvetex scaffold を配置する。単層塗布された直
後の SU-8 は溶媒を含んでおり、流動性を有しているので、表面張力によりポーラ
ス構造である Alvetex Scaffold 内部に浸透する。SU-8 の Alvetex scaffold 内への浸透
後、温度 65 °C、時間 5 min と温度 95 °C、時間 5 min とリラクゼーション 1 h から
なる Soft bake により SU-8 の溶媒を気化する。溶媒を気化した後、ガラス基板裏面
側から、露光量 60、70、80 mJ/cm2の 3 条件で露光する。その後、露光後加熱とし
て、ホットプレート上で、温度 65 °C、時間 1 min と、温度 95 °C、時間 1 min、リ
ラクゼーション 1 h の組み合わせで PEB を行い、プロピレングリコールメチルエー
テルアセタート（PGMEA）を主成分とする SU-8 現像液（SU-8 Developer、Microchem)
により 30 min 現像、2-プロパノール（EL 2-プロパノール、関東化学）を用いて 2 
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min リンスする。以上の工程により、多孔メンブレン構造と接着層を同時に形成す
る。最後に、2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）現像液（NMD-
3, 東京応化工業）を利用して、犠牲層であるオムニコートを溶かし、構造を剥離さ
せる。最長 3 h 程度で、犠牲層であるオムニコートが溶解し、構造が剥離する。各
現像、エッチングおよび洗浄後には 500 mL のテフロンカップに満たした純水によ
り、リンスを 3 回行う。 
 
3.4.2 作製結果と考察 
剥離して作製した構造を、TMAH 溶液からピンセットで回収し、乾燥した後、走
査型電子顕微鏡（SEM、JCM-5700LV、日本電子）を利用してその表面を観察した。
取得した画像を図 3-4 から図 3-6 に示す。SEM 画像より、多孔メンブレンとなる
SU-8 層の多孔構造は、いずれの露光量においても形成されていないことがわかっ
た。また、接着している SU-8 層は、均等な薄膜を形成しておらず、部分的に膜の
一部は欠落している。一方、多孔メンブレンを集積していない裏面は、Alvetex 
scaffold のポーラス構造を保持していた。すなわち、SU-8 上への Alvetex scaffold の
配置から剥離までの工程において、Alvetex scaffold の構造は欠損しないと考えられ
る。 
以上の結果より、SU-8 は Alvetex scaffold に接着する一方、本工程では、多孔メ
ンブレンとして表面に構造を形成できないことがわかった。成膜時の SU-8 の膜厚
が薄く、多孔メンブレン形成時にその薄膜構造を保持できないことが原因と考えら
れる。 
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(a)メッシュ面広域 (b)メッシュ面狭域 
  
(c)非メッシュ面広域 (d)非メッシュ面狭域 
図 3-4 60 mJ/cm2 で露光したメッシュ構造の SEM 画像 
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(a)メッシュ面広域 (b)メッシュ面狭域 
  
(c)非メッシュ面広域 (d)非メッシュ面狭域 
図 3-5 70 mJ/cm2 で露光したメッシュ構造の SEM 画像 
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(a)メッシュ面広域 (b)メッシュ面狭域 
  
(c)非メッシュ面広域 (d)非メッシュ面狭域 
図 3-6 80 mJ/cm2 で露光したメッシュ構造の SEM 画像 
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3.5 2 層塗布 SU-8 層による試作 
3.5.1 作製方法 
単層塗布による集積結果より、多孔メンブレン構造は、その構造を保持できる強
度が必要であることがわかった。そこで、多孔メンブレン部分の厚みを改善するこ
とにより、その強度の向上を検討した。 
厚み 0.5 mm のガラス基板を、硫酸と過酸化水素水を体積比 3:1 で混合し、90 °C
に加熱した状態で 5 min 洗浄する。RF マグネトロンスパッタリング装置を用いた
スパッタリング法により目標膜厚 100 nm で Cr 薄膜を成膜する。次に、スピンコー
タを用い、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s で、ポジティブ型フォトレジスト
MICROPOSIT S1813G を目標膜厚 1 m で成膜する。ホットプレート上で、温度
115 °C、時間 3 min で加熱し溶媒を気化させる。露光機により、露光量 150 mJ/cm2
でガラス基板上に Cr 薄膜のメッシュパターンを作製する。この時、現像液には、
TMAH 現像液、エッチング液には、Cr エッチング溶液を用いる。パターンを転写
したガラス基板上に、犠牲層を形成するオムニコートを目標膜厚約 20 nm で、回転
速度 1000 rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。ホットプレートで、温度 200 °C、
時間 1 min の加熱により、オムニコートの溶媒を気化する。SU-8 3005 を目標膜厚
5 m で回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。ホットプレート上
で、温度 65 °C、時間 5 min と、温度 95 °C、時間 5 min、リラクゼーション 1 h の組
み合わせで、SU-8 3005 を加熱し溶媒を気化させる。さらに、溶媒が気化した SU-8
上に、2 層目となる SU-8 を目標膜厚 5 m で、回転速度 4000 rpm、時間 30 s でスピ
ンコートする。その後、SU-8 が乾燥する前に、塗布した SU-8 上に Alvetex scaffold
を配置する。その後、ホットプレート上で、温度 65 °C、時間 5 min と、温度 95 °C、
時間 5 min、リラクゼーション 1 h の組み合わせで、2 層目の SU-8 の溶媒を気化さ
せる。その後、裏面露光により多孔メンブレンのパターンを露光する。露光量は、
40 mJ/cm2、 80 mJ/cm2、120 mJ/cm2の 3 条件とした。その後、露光後加熱（PEB）
として、ホットプレート上で、温度 65 °C、時間 1 min と、温度 95 °C、時間 1 min、
リラクゼーション 1 h の組み合わせで PEB をした後に、基板を、SU-8 現像液に 30 
min 浸して未感光部を現像し、最後に、TMAH 現像液に浸漬すると、最長 3 h 程度
で、犠牲層であるオムニコートが溶解し、構造が剥離する。各現像、エッチングお
よび洗浄後には 500 mL のテフロンカップに満たした純水により、リンスを 3 回行
う。  
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3.5.2 作製結果と考察 
2層塗布を利用して集積した多孔メンブレンの SEM画像を図 3-7から図 3-9に示
す。ポーラス構造である Alvetex scaffold 上には、パターンが形成されてない SU-8
接着部と SU-8 の存在しない箇所がランダムに存在する様子が、いずれの画像にも
みられる。また、3 つの露光条件全てで同様の構造が観察された。 
以上の結果より、あらかじめはじめに溶媒を気化させた SU-8 第 1 層も、SU-8 第
2 層の Soft bake 時あるいは感光後の PEB により、流動性を回復していると考えら
れる。また、流動性を回復した結果、表面張力により Alvetex scaffold に SU-8 は引
き付けられていると考えられる。表面張力により Alvetex scaffold 内に引き付けられ
接着した SU-8 上に多孔パターンのない理由は、露光光が Alvetex scaffold により反
射することで、その垂直性が損なわれたためと考えられる。 
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(a) 広域 (b) 狭域 (c) 局所 
図 3-7 露光量 40 mJ/cm2 で集積した SU-8 層の SEM 画像 
 
   
(a) 広域 (b) 狭域 (c) 局所 
図 3-8 露光量 80 mJ/cm2 で集積した SU-8 層の SEM 画像 
 
   
(a) 広域 (b) 狭域 (c) 局所 
図 3-9 露光量 120 mJ/cm2 で集積した SU-8 層の SEM 画像 
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3.6 単層成膜 SU-8 層による試作 
3.6.1 作製方法 
3.4 節、および、3.5 節の結果より、露光前の SU-8 上に Alvetex scaffold を配置す
る工程とした場合、SU-8 の溶媒を気化する加熱の有無に関係なく、メンブレン構
造上に SU-8 が斑構造となることがわかった。さらに、SU-8 で形成された斑構造内
にも、その後の露光工程で造形される多孔パターンは見られなかった。溶媒の有無
によらず、露光前の加熱では、SU-8 の流動性が高くなることが主な原因と考えら
れた。一方で、SU-8 の一般的な加工工程から、露光後の SU-8 については、流動性
は発生せず、露光パターンを維持すると考えられる。 
そこで、単層成膜した SU-8 に対して、露光部と未露光部を高さ方向に分布形成
して、その上に Alvetex scaffold を配置する、単層成膜による多孔メンブレン集積方
法を提案する。溶媒を除去していない SU-8 に Alvetex scaffold を配置する単層塗布
に対し、単層成膜では、塗布後に Soft bake により溶媒を除去し、裏面露光の後、
SU-8 層に Alvetex scaffold を配置する。露光光の散乱によるパターンの消失を防ぐ
目的で、Alvetex scaffold を配置する前に裏面露光により多孔パターンを感光する。
加熱により SU-8 の未露光部の流動性を回復させ、表面張力を利用し、Alvetex 
scaffold 内に SU-8 を浸透させる。その後、再度ガラス基板裏面側から露光し接着層
を作製する。 
まず、厚み 0.5 mm のガラス基板を、硫酸と過酸化水素水を 3:1 の体積比で混合
し、90 °C に加熱した状態で 5 min 洗浄し、RF マグネトロンスパッタリング装置を
用いたスパッタリング法により目標膜厚 100 nm で Cr 薄膜を成膜する。次に、スピ
ンコータを用い、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s で、ポジティブ型フォトレジス
ト MICROPOSIT S1813G を目標膜厚 1 m で成膜する。ホットプレート上で、温度
115 °C、時間 3 min で加熱し溶媒を気化させる。露光機により、露光量 80 mJ/cm2で
ガラス基板上に Cr 薄膜のメッシュパターンを作製する。この時、現像液には TMAH
現像液、エッチング液には Cr エッチング溶液を用いる。パターンを転写したガラ
ス基板上に、犠牲層を形成するオムニコートを目標膜厚約 20 nm で、回転速度 1000 
rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。ホットプレートで、温度 200 °C、時間 1 
min の加熱と 30 min のリラクゼーションにより、オムニコートの溶媒を気化する。
次に、SU-8 3005 を目標膜厚 10 m として、回転速度 1000 rpm、回転時間 30 s でス
ピンコートし、ホットプレート上で、温度 65 °C、時間 5 min と、温度 95 °C、時間
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5 min、リラクゼーション 1 h の Soft bake により溶媒を気化させる。次に、裏面露
光により SU-8 を感光する。この時、露光量は、露光面側に微細構造を作製し、か
つ、SU-8 膜の膜厚方向の途中までに架橋反応をとめ、膜厚方向に完全に感光をし
ない露光強度として、露光量 40 mJ/cm2とする。その後、露光後加熱として、ホッ
トプレート上で、温度 65 °C、時間 1 min と、温度 95 °C、時間 1 min、リラクゼー
ション 1 h の組み合わせで加熱し、直後に Alvetex scaffold を SU-8 上部に配置し、
架橋反応の促進と未感光の SU-8 の流動性の回復を同時に行う。流動性を回復した
SU-8 は表面張力により Alvetex scaffold に浸透する。その後、浸透した SU-8 に対し
てガラス基板裏面側から、露光量 70 mJ/cm2で 2 回目の露光を行い、接着部分を感
光する。その後、露光後加熱として、ホットプレート上で、温度 65 °C、時間 1 min
と、温度 95 °C、時間 1 min、リラクゼーション 1 h の組み合わせで加熱し、最後に、
SU-8 層を、現像時間 10 min で現像した後、TMAH 現像液に浸漬すると、最長 3 h
程度で構造が剥離する。各現像、エッチングおよび洗浄後には 500 mL のテフロン
カップに満たした純水により、リンスを 3 回行う。 
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3.6.2 作製結果と考察 
作製した多孔メンブレン集積スカフォールドを SEM により観察した。取得した
SEM 画像を図 3-10 に示す。集積した構造内で、接着層は多孔部を取り囲むように
あることがわかる（図 3-10(a)）。さらに、多孔部分を拡大したところ、複数の孔が
観察された（図 3-10(b)）。孔部分には、白色の箇所と黒色の箇所が存在している。
裏面側にある Alvetex scaffold の近接している箇所は白色が強く、一方で、近接して
いない箇所は SEM の 2 次電子量は小さくなるので、黒色に見える。さらに孔部を
拡大したところ、観測した範囲全てにおいて孔の開孔している様子が観察された
（図 3-10(c)）。ピンセットを利用して多孔メンブレン部分の一部を破断し、その破
断面を観察した（図 3-10(d)）。孔、および断面部の任意の 10 か所を Image J（NIH）
を利用した画像解析により計測した結果、孔の大きさは、3.46±0.07 mその厚みは、
8.29±0.11 m であった。 
以上の SEM 観察結果より、提案する加工方法により、微細な孔を有する多孔メ
ンブレンが、ポーラス構造である Alvetex scaffold 上に集積できることがわかった。
作製された孔の大きさが元の設計値より小さくなる理由は、マスクパターンをガラ
ス基板上の遮光用 Cr 膜にパターン転写をする際に、アンダーカットにより孔部分
のパターンが小さくなったこと、化学増幅型の感光性材料である SU-8 の架橋時に
おける、水素イオンである酸の拡散により格子部分のパターンが肥大したことが原
因と考えられる。作製した構造について、2 次元多孔メンブレンは Alvetex scaffold
に接着していることから、裏面露光の際に SU-8 層は膜厚方向の途中までが露光さ
れており、未露光の SU-8 層が Alvetex scaffold との接触側に残存し、接着層として
Alvetex scaffold 内に浸透したと考えられる。測定した SU-8 層の厚みは 8.29±0.11 m
となり、使用したスピン塗布条件で成膜される SU-8 層より厚みが薄いことから、
感光時に SU-8 層は完全に感光しておらず、接着層として機能する未感光部が残存
していたと考えられる。 
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(a) 全体 (b) 広域 
  
(c) 狭域 (d) 45 °傾斜 
図 3-10 単層成膜により作製した多孔メンブレン集積スカフォールドの SEM 画
像 
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3.7 多孔メンブレン集積スカフォールド上での細胞培養 
3.7.1 多孔メンブレン集積スカフォールド上での細胞培養方法 
作製した多孔メンブレン集積スカフォールドを利用して、2 次元と 3 次元の構造
を有する細胞組織構築実験を行った。多孔メンブレン集積スカフォールドへの播種
細胞は、接着性の株化細胞である HepG2 細胞と HeLa-H2B-GFP (HeLa)細胞とした。
また、培養には、Dulbecco's Modified Eagle's Medium - high glucose（D5796500ML、
Sigma）500 mLにウシ胎仔血（35-076-CV、コーニング）を 50 mL、ペニシリンスト
レプトマイシン（P4333-20ML、Sigma）を 1 mL 加えた培地を用いた。 
実験の手順を示す。まず、底面積 25 cm2のフラスコ内で、HeLa 細胞をコンフル
エントになるまで培養する。トリプシン（0.25% tripsin-EDTA(1X)、gibco）を利用し、
HeLa 細胞をフラスコから剥離させ回収する。回収した全ての HeLa 細胞と 5 mL の
培地を混合して細胞懸濁液を作製する。多孔メンブレン集積スカフォールドをフィ
ブロネクチン（Human Plasma Fibronectin Purified Protein、FC010、Fisher Scientific）
10 L と PBS 10 mL を混合した溶液に時間 30 min 浸漬し、PBS で 3 回リンスする。
200 L の細胞懸濁液を多孔メンブレン集積スカフォールドのポーラス構造側に滴
下する。同様に底面積 25 cm2 のフラスコ内で、HepG2 細胞をコンフルエントにな
るまで培養、回収する。HepG2 細胞を Cell tracker red と Dimethyl sulfoxide（DMSO）
の混合液 12.5 L と PBS 10 mL を混合した染色液に時間 30 min 浸漬して染色する。
PBS を利用した遠心分離（SRX-201、トミー精工）を回転数 900 rpm、回転時間 5 
min の条件を 3 回繰り返し、5 mL の培地と細胞を混合して細胞懸濁液を作製した。 
多孔メンブレン集積スカフォールドへの細胞構造の形成評価においては、Alvetex 
scaffold 側の 3 次元細胞構造として HeLa 細胞の 3 次元構造を、メンブレン側の平
面膜状細胞構造として HepG2 細胞の 2 次元構造を形成することを試みた。あらか
じめ HeLa 細胞を Alvetex scaffold 側で培養した状態を準備し、その後、HepG2 細胞
懸濁液 200 L を多孔メンブレン集積スカフォールドの多孔メンブレン側に滴下し
HeLa 細胞と共培養する。培養後の断面観察は、多孔メンブレン集積スカフォール
ドを、はさみを利用して切断し、PBS 内で洗浄した後に、PDMS のキューブで固定
し、蛍光顕微鏡(IX71, Olympus)を利用して断面を観察する。 
本実験では、まず、HeLa 細胞の Alvetex scaffold への接着と播種直後の状態を観
察するため、HeLa 細胞播種後 24 時間経過時に HepG2 細胞を播種し、各表面と断
面を観察する。次に、HeLa 細胞の Alvetex scaffold 内での増殖期間を評価するため
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に、HeLa 細胞を播種後、HepG2 細胞を播種せずに多孔メンブレン集積スカフォー
ルドのスカフォールド面を数日観察する。最終的に、HeLa 細胞が Alvetex scaffold
内を 3 次元的に満たした状態を形成したものに対して、HepG2 細胞を播種し各表面
と断面の観察を行う。 
 
3.7.2 多孔メンブレン集積スカフォールド上での細胞培養結果と考察 
まず、HeLa 細胞をスカフォールド側に播種してから 24 時間後に、HepG2 細胞を
多孔メンブレン側に播種し、さらに、2 日間共培養を行った際の多孔メンブレン集
積スカフォールド表面の蛍光画像を図 3-11 に示す。多孔メンブレン側の HepG2 細
胞を図 3-11(a)に、スカフォールド側の HeLa 細胞を図 3-11(b)に示す。いずれの画像
においてもそれぞれの細胞から発せられる蛍光がみられた。細胞を播種した多孔メ
ンブレン集積スカフォールドを細断し断面を観察した蛍光画像を図 3-12 に示す。
多孔メンブレン側には赤色蛍光、スカフォールド側には緑色蛍光が主に見られた。
ここで、細胞を播種した多孔メンブレン集積スカフォールドは、観察の直前に培地
や PBS 内で流体力学的な外力を受けているので、構造に接着していない細胞は滑
落していると考えられる。HepG2 細胞から発せられている赤色蛍光は、多孔メンブ
レン集積スカフォールドの多孔メンブレン側で見られ、HeLa 細胞から発せられる
緑色蛍光はスカフォールド側から見られる。よって、2 種の細胞は多孔メンブレン
スカフォールドの構造両面の表面上に接着しているといえる。また、HeLa 細胞の
緑色蛍光は断面画像内のスカフォールドの表面には見られるが、スカフォールドの
内部には見られないので、HeLa 細胞は播種された後の数日間の培養では、スカフ
ォールドの表面にしか接着せず、スカフォールド内部を HeLa 細胞で満たして 3 次
元の細胞構造を再現するには、共培養前に、長期間の HeLa 細胞を培養する必要が
あることがわかった。 
そこで、多孔メンブレンのスカフォールド側に HeLa 細胞を播種した後、HeLa 細
胞のみを長期間培養した結果として、多孔メンブレン側とスカフォールド側のそれ
ぞれの蛍光画像を図 3-13 と図 3-14 に示す。播種後 3 日目においては、細胞からの
蛍光はスカフォールド側にしか見られない。播種後 12 日目以降では、細胞からの
蛍光は多孔メンブレン下にも見られる。播種後 19 日目に、多孔メンブレン集積ス
カフォールドを切断し、その断面を観察した。観察結果を図 3-15 に示す。HeLa 細
胞は、スカフォールド内部を満たし、多孔メンブレン直下まで達しており、3 次元
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的な細胞構造を構築できていることがわかった。 
最後に、3 次元的な細胞構造をスカフォールド内に構築できる培養条件で HeLa
細胞を培養し、その後、その多孔メンブレン集積スカフォールドの多孔メンブレン
側に HepG2 細胞を播種し、5 日間培養した実験の結果について、培養後の蛍光画像
を図 3-16 に示す。多孔メンブレン側に赤色蛍光が見られ、スカフォールド側に緑
色蛍光が見られる。さらに、多孔メンブレン集積スカフォールドを切断した断面の
蛍光画像を図 3-17 に示す。多孔メンブレン上にはシート状の赤色蛍光、スカフォ
ールド側には厚さがある緑色蛍光が見られる。両方の細胞からの蛍光が見られるこ
とから、5 日間の共培養後においても、それぞれの細胞が多孔メンブレン表面とス
カフォールド内部に接着しており、多孔メンブレン集積スカフォールド内で増殖し
た HeLa 細胞と多孔メンブレン表面に接着した HepG2 細胞は共培養できることが
わかった。 
今後、接着した細胞の代謝能保持評価として、他の種類の細胞、特に初代培養細
胞など株化していない細胞における細胞組織の構築について検討する必要がある。 
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(a) HepG2 細胞を播種した多孔メンブレ
ン側 
(b) HeLa 細胞を播種したスカフォールド
側 
図 3-11 HeLa 細胞播種 3 日後、HepG2 細胞播種 2 日後の多孔メンブレン集積スカフ
ォールドの表面の蛍光画像 
 
 
図 3-12 HeLa 細胞播種 3 日後、HepG2 細胞播種 2 日後の多孔メンブレン集積スカフ
ォールドの断面蛍光画像 
  
300 m 300 m 
100 m HeLa cell 
HepG2 cell 
Alvetex Scaffold 
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(a) 播種後 3 日後 (b) 播種後 12 日目 (c) 播種後 19 日目 
図 3-13 HeLa 細胞をスカフォールド側に播種した多孔メンブレン集積スカフォー
ルドの多孔メンブレン側の時系列観察蛍光画像 
 
   
(a) 播種後 3 日後 (b) 播種後 12 日目 (c) 播種後 19 日目 
図 3-14 HeLa 細胞をスカフォールド側に播種した多孔メンブレン集積スカフォー
ルドのスカフォールド側の時系列観察蛍光画像 
 
 
図 3-15 HeLa 細胞をスカフォールド側に播種した多孔メンブレン集積スカフォー
ルドの断面蛍光画像 
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(a) 共培養 5 日目の多孔メンブレン集
積スカフォールドの多孔メンブレン側
の蛍光画像 
(b) 共培養 5 日目の多孔メンブレン集
積スカフォールドのスカフォールド側
の蛍光画像 
図 3-16 共培養 5 日目の蛍光画像 
 
 
図 3-17 共培養 5 日目の多孔メンブレン集積スカフォールドの断面の蛍光画
像 
  
100 m 
Alvetex scaffold 内の
HeLa Cell 
SU-8 多孔メンブレン上の
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300 m 300 m 
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3.8 結言 
本章では、厚膜感光性材料の接着性と剥離性を利用した集積法を提案し、細胞培
養用の 2次元のメンブレンと 3次元のポーラス構造を有する多孔メンブレン集積ス
カフォールドを作製した。提案手法により、孔サイズ 3.46±0.07 m、厚み 8.29±0.11 
m の 2 次元多孔メンブレンを、細胞を含有できるポーラス構造上へ集積した。提
案集積手法は、高温、高圧、高電圧などの加工工程は不要であるため、様々な材料
やポーラス形状への適応が期待できる。 
さらに、2 種の細胞の共培養実験として、多孔メンブレン集積スカフォールド上
の多孔メンブレン側、ポーラス構造側それぞれに接着性の細胞を播種したところ、
細胞は構造の両面に接着する様子を観察した。細胞が接着し増殖することから、提
案手法により構築される多孔メンブレン集積スカフォールド構造は、意図した形状
の細胞組織を細胞の播種のみで構築できる、細胞培養用の足場として有用であるこ
とがわかった。 
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第 4 章：オプトジェネティクスへの応用 
4.1 緒言 
近年、有機材料である厚膜感光性材料を用いたデバイスに関する研究が盛んになさ
れている[1-5]。有機材料は無機材料と比較し、低ヤング率、高延性、高薬剤耐性、高
生体適合性といった特徴を有している。マイクロデバイスに関する研究分野において
は、低ヤング率の有機材料を利用した大駆動角 MEMS ミラーや[6, 7]、大変位マイク
ロアクチュエータ等についての研究が盛んに行われている[8]。また、光反応特性を利
用し、導光板など複雑な形状の 3 次元構造物の簡易な作製方法も検討されるなど、
様々な用途への応用がなされている[9, 10]。 
ポリマーなどの有機材料の特徴は、作製プロセス内で流動体として扱える点とその
生体適合性にある。厚膜感光性材料は蒸着やスパッタリング等を用いて成膜する無機
材料と比較し容易に厚膜の形成が可能である。本特性の応用例の一つとしてマイクロ
レンズが挙げられる。マイクロレンズは近年の通信技術の発展に伴い需要の拡大して
いる光通信デバイス等に利用されている[11]。一方、化学的に安定した材料であれば、
生体との親和性にも優れ、バイオマイクロデバイスなどへ応用される[12]。 
医療技術の進歩や生体機構の解明を目的とした、バイオマイクロデバイスの研究開
発においては、微細な生体組織に適した設計値や構成材料の生体適合性のみでなく、
コンタミネーション防止についても配慮する必要があり、バイオマイクロデバイスは
ディスポーザブルであることが望ましい。しかし、生体に対して刺激と反応の取得を
行うバイオマイクロデバイスは、計測機構のみでなく刺激機構集積化の必要があるの
で、複雑な形状を有する必要があり、デバイスの作製工程が長期化・複雑化する傾向
がある。マイクロデバイスにおいて複雑な 3 次元構造を作製する際には、ボッシュプ
ロセス等の Si のプラズマエッチングが用いられることが多い[13-15]。しかし、作製
工程の複雑化のみでなく生体適合性についても懸念がある。そこで、生体適合性およ
び 3 次元構造の簡易形成などの利点から、厚膜感光性材料を利用したバイオマイクロ
デバイスについての研究開発がなされている[16]。厚膜感光性材料は上記のような基
本特性を有し、特に感光性樹脂は光造形が可能であるので、3 次元構造形成に利用で
きる。また、ほとんどの無機材料と異なり、成膜の際に流体として扱えるので、3 次
元構造の転写を可能としており、作製工程の簡易化においても有用である。しかし、
ポリマーを利用した研究は、Si などの半導体材料と比較し、他の物質と組み合わせた
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集積化における研究例が少なく、集積化における基盤技術構築が必要である。 
本章では、デバイスの小型化・集積化が求められている Optogenetics 分野での応用
を目指し、厚膜感光性材料と無機材料を組み合わせた、3 次元構造の簡易作製・集積
化プロセスの提案、光学特性などについての評価実験を行う。 
神経科学分野の目的のひとつは、超高齢社会において患者数の増加しているアルツ
ハイマーなどの脳疾患病の治療法確立を目的とした、神経細胞ネットワークの機構解
明である。脳に関する研究手法としては、functional Magnetic Resonance Imaging (fMRI)
等を用い、前頭葉、側頭葉、後頭葉の役割の解明が進められてきた[17-23]。しかし、
これらの手法では微細な神経細胞、および、それらが形作る神経細胞ネットワークの
活動の計測と解明は難しい。神経細胞は互いにネットワークを形成し、各々の神経細
胞の持つイオンチャネルからナトリウムイオン、塩化物イオンなどを放出することで、
互いに電気信号を伝達し合っている。そこで、神経細胞、および、神経細胞ネットワ
ークに関する研究においては、電気刺激の利用により、神経細胞を刺激する手法がと
られてきた。しかし、これらの手法では、電気刺激が伝播してしまうので、神経細胞
の発する信号とネットワークとの関係について細胞サイズレベルでの精密な計測は
困難であった。 
Optogenetics は、可視光を利用し神経細胞ネットワークを刺激する手法である。
Optogenetics においては、遺伝子発現により、オプシンと呼ばれるタンパク質を神経
細胞のイオンチャネルに生成させる[24]。オプシンはタンパク質の一種であり、自然
界ではクラミドモス、ボルボックス、好塩菌などの藻類に含まれる。神経細胞内に生
成されたオプシンは神経細胞に対し異なる作用を示す。例えば、チャネルロドプシン
2 は青色の光によりナトリウムイオンを通過させるように作用する。ハロロドプシン
はオレンジ色の光により塩化物イオンチャネルを開かせ、神経細胞の活動を抑制する。
また、生成されたオプシンの可視光に対する反応速度は、ミリ秒クラスであり、脳内
において常時発生している信号と同等の間隔の活動電位を生成できる。また、本手法
においては、紫外線等と比較しエネルギの小さい可視光のみを使用するので、神経細
胞へ悪影響を与えることなく、ミリ秒単位で細胞活動のコントロールが可能である。 
Optogenetics の従来研究は、ディッシュ上のサンプルで実験を行う in vitro[25]、生
体を用いて実験を行う in vivo[26, 27]の、2 つに大別される。それぞれの研究に向けた
デバイスの開発動向を、光源を含んだデバイスの大きさと、刺激領域に分類し、それ
ぞれについて図 4-1 にまとめる。多くの in vitro 研究においては、チップ上に電極を
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配置し、Vaziri らのように、外部の光学系により可視光刺激を行っている[28]。しか
し、実験装置が大型かつ高価となり、細胞サンプルに合わせた構造をとることは困難
である。in vivo 研究においては、デバイスを生体に取り付ける必要があるので、より
小型の計測デバイスが必要となる。特に Optogenetics においては、マウスの脳に貼り
付け、あるいは脳にデバイスを差し込む刺入形状のデバイスが作製されている。in 
vivo 研究においても神経細胞電位計測を目的とした in vitro デバイスと同様に微細電
極の集積化が行われ、小型の LED などを集積したデバイスが多数開発されている[29]。
デバイスに光源を集積化しているので、デバイスの小型化と、外部機器とのアセンブ
リが容易であり、また刺激光の損失が小さい利点がある。しかし、LED をはじめとす
る光源は発光の際に発熱するので、長時間の使用における生体への影響が懸念される。 
光源からの熱を考慮せず、かつ高い照度の光を脳内へ伝播を目的とした、光導波路
を集積したデバイスの開発も行われている[30-32]。しかし、外部光源を利用すること
から、光源を含めた計測システム全体の大きさは、LED を光源としたデバイスと比較
し、大型化する。また、神経細胞の活動のみでなく、マウスなどの生体の挙動を観測
する際、計測用のコードや、光源用の光ファイバが生体挙動に影響を与えることを懸
念し、遠隔操作型の光刺激デバイスも開発されている[33]。遠隔操作できるので、シ
ステムとしてのサイズは小型になる。しかし、外乱や、集積化の難しさから、電極等
の計測要素は有していない。一方、刺激領域については、in vitro デバイスにおいては、
光学系、計測系共に簡易に設計でき、サンプル全体を刺激対象とした広域と単一神経
細胞のみを刺激対象とした狭域への光刺激がなされている。しかし、in vivo デバイス
においては、大型の光学機器を用いることが困難であるので、細胞刺激に必要な 1 
mW/mm2以上の照度の光の単一細胞への照射は困難であった。 
本研究では、神経細胞ネットワーク内の局所に対し外部光源からの異種光を集光・
同時入射させ、神経細胞ネットワーク内の複数の点における細胞電位を取得できる in 
vitro デバイスの実現を最終目的とする。従来の研究ではなされていない、単一細胞へ
の光刺激を可能とする in vitro デバイスの実現には、神経細胞を刺激可能な照度を満
たし、かつ単一の細胞へのみ光を照射する必要がある。そこで、従来研究に見られる
光源のみの集積化ではなく、マイクロレンズ、ピンホールを簡易に集積化し、刺激光
を集光させることによる、単一細胞への光刺激を試みる。 
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図 4-1 Optogenetics 分野の従来研究の分類 
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4.2 局所光刺激・細胞電位計測の原理 
本研究で提案する神経細胞光刺激・電位計測原理を図 4-2 に示す。神経細胞ネット
ワークを配置するチップ上に複数の電極を作製する。また、電極間に集光用のマイク
ロレンズを複数集積し、チップ上に配置されている 2 つの単一細胞に対してそれぞれ
異なる光刺激を行う。脳細胞サンプル内に活動を励起された神経細胞と活動を抑制さ
れた神経細胞が同時に存在する状態を生成し、神経細胞ネットワーク内の、個々の神
経細胞の電気的反応を電極から取得する。これにより、単一細胞への可視光刺激を評
価し、かつ個々の神経細胞の神経細胞ネットワーク内における役割を解明する。 
 
 
図 4-2 神経細胞光刺激・電位計測原理 
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4.3 実験の流れ 
本章で提案するデバイスでは、微細電極、マイクロレンズ、ピンホール、光源固定
構造を集積する。生体を対象とする機器であり、生体培養に適した環境を構築する必
要があるため、細胞の培養に適した環境の検討を行う[34-39]。次に、微細電極につい
て、電極は神経細胞の活動電位取得を目的として、その一端の表面を白金でめっきし、
細胞への悪影響と界面における抵抗値の低減を行う。電極の他端は、外部の神経細胞
電位を解析するシステムに接続される。次に、マイクロレンズについては細胞刺激光
の散乱を抑制する目的で集積する。さらに、ピンホールを光源からの光の入射範囲を
制限する目的で集積する。最後に、光源固定構造について、照射される細胞刺激光の
強度を安定させる目的で集積する。さらに、デバイス評価として、集積した構造上で
神経細胞を培養する。 
以上の流れで、段階的に、各集積要素の作製方法の検討と使用材料の細胞への影響
を取得し、デバイスの機能を高機能化していく。本章では、細胞に接触する白金の電
解めっき条件の取得と、神経細胞培養用の基板表面状態の評価について述べた後、4
つの要素を段階的に集積した内容について述べる。 
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4.4 白金めっき最適条件の取得 
精密な細胞電位取得を目的とし、電極パッド上に白金の電解めっきを行う。約 10 
V から 100 V の微小な細胞電位の精密な取得には、電極の抵抗値の軽減が必要で
ある。そこで、電極には低効率の小さい Au を用いる。しかし、電極と細胞が密着す
る界面においては数 MΩ の界面抵抗が生じる。抵抗値は表面積に反比例するので、電
極の表面積を増加させることで抵抗値の軽減を行う。白金用電解めっき液には、塩化
白金酸六水和物と酢酸鉛（Ⅱ）三水和物が含まれ、めっき時には塩素が気泡となって
発生する。その際の気泡による影響から成膜される白金の表面の粗さは大きくなり、
その表面積は成膜部面積の 1000 倍程度となるので、白金を電極パッド上に電解めっ
きすることで、細胞との密着面積を増大させることができる。 
電解めっきには、白金用電解液 (E260073-A、平沼産業)を用いる。白金を成膜する
時と、界面抵抗を取得する時の実験系をそれぞれ図 4-3 と図 4-4 に示す。まず、電解
めっきの最適化の予備実験を行う。電解めっき時には、電解めっき液を温度 23 °C に
して行う。また、電解めっきを行う際には攪拌が必要とされるが、今回の電解めっき
の析出量は極めて微小であることと、電解めっきの対象となるチップ上には、あらか
じめ微細要素が集積されているので、集積された微細要素への影響を考慮し、攪拌は
行わない。 
電極のサイズが微小であることから、めっき用電源装置 (YPP-15031、山本鍍金試
験器)で出力することのできる最小値 0.01 mA にて電解めっきを行った。印加される
電荷量から算出される析出量は、100 秒間で約 1 m である。しかし、約 5 分間電圧
を加え続けたところ白金の析出は観察されなかった。これは、電源装置で出力可能な
最大電圧が 15 V であるので、端子間の抵抗値が 1500 kΩ 以上の場合、出力電流が安
定しないことが原因と考えられる。 
電流値を 1 mA とし、電解めっきを再度行った。その結果、約 10 分後に電極表面
への白金の析出がみられた。白金を析出した電極のマイクロスコープ (VHX-1000、
キーエンス)の写真を図 4-5(a)に示す。また、走査型電子顕微鏡 (SEM、JCM5700LV、
日本電子)で観察した電極の画像を図 4-5(b)に示す。白金が全電極にめっきされてい
る。また、表面に凹凸構造が作製されているので、電極の表面積が増加し、界面抵抗
値が低下していると考えられる。 
白金めっきによる界面抵抗値の低減値を測定する目的で、白金めっきを行ったチッ
プと、めっきを行っていないチップの電極を用いた場合の抵抗値を計測した。計測実
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験の様子を図 4-6 に示す。電極サイズが 50 μm と微細であり、白金の膜の強度が小さ
いので、電極にプローバ等を利用し計測端子を接触させた場合、電極が損傷する可能
性がある。そこで、飽和状態の塩化カリウム水溶液を介して電極の界面抵抗を計測す
る。チップ中心のチャンバ部に、塩化カリウム飽和水溶液を滴下する。電極末端と塩
化カリウム飽和溶液に端子を接触させ、電極の抵抗値を計測する。計測した 64 個全
ての電極の抵抗値の平均と標準偏差を表 4-1 に示す。計測結果から、白金めっきによ
り電極の抵抗値が一桁近く軽減されている。しかし、白金の析出量に差があることか
ら、抵抗値のばらつきは、めっきをしていない電極においてより小さい値となった。
析出量の違いは電極ごとの抵抗値の差により発生していると考えられる。一般的に神
経細胞の電位取得に利用される電極の抵抗値は、ノイズの低減の必要性から、理想的
には 2 から 3 kW であるので、電極長なども含め、抵抗値を低減する設計と作製方法
が必要と考えられる。 
 
 
図 4-3 白金電解めっきの実験系 
 
 
図 4-4 抵抗値計測の実験系 
白金 
テスター 
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(a)マイクロスコープ画像 (b)SEM 画像 
図 4-5 白金成膜電極の画像 
 
 
  
(a)白金めっき基板 (b)めっき前の基板 
図 4-6 電極抵抗値計測実験の様子 
 
表 4-1 電極の平均抵抗値と標準偏差 [単位: kΩ] 
 平均値 標準偏差 最高値 最低値 
通常チップ 1176 48.0 1350 1090 
白金めっきチップ 221.5 92.5 460 28 
 
  
50μm 
10μm 
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4.5 微細電極・マイクロレンズ集積方法 
マイクロスケールでの光の集光や発散を目的としたマイクロレンズの作製法は、そ
の用途や作製の簡便性を考慮され、様々な手法が提案されている。マイクロレンズは、
滑らかな半球形状を必要とするが、通常のレンズ作製時に利用される研磨などの作製
手法を適用できない。そこで、感光性材料や、ポリマーの流動性、そして、エッチン
グにおけるアンダーカットの利用などの方法が提案されている。例えば、感光性樹脂
を溶解させ、表面張力を利用して曲面形状を作製するリフロープロセスが提案されて
いる[40-42]。リフロープロセスを用いたマイクロレンズ作製方法を図4-7に示す。リ
フロープロセスは、パターニングした感光性樹脂をそのガラス転移温度以上に加熱し、
表面張力により半球形状をする手法である。この手法では凸形状のマイクロレンズが
作製されるので、レンズが計測対象の細胞サンプルを押し上げ、電極と細胞サンプル
の密着を阻害する可能性がある。凹形状のマイクロレンズ作製方法として、グレイマ
スクを用いる方法を図4-8に示す[43]。グレイスケールマスクとは、マスク上にナノク
ラスも含めた微細なパターンのグラデーションを作製することで、露光光にもそのグ
ラデーションを反映する露光方法である。グレイマスクを用いた手法では、高さ方向
に高低差を有する構造であっても1度のフォトリソグラフィにて作製を行える。しか
し、形状が露光量依存であるので、わずかな条件の違いにより、マイクロレンズの焦
点距離を決定する曲率半径などに影響が出る。また、グレイマスクの濃淡は描画装置
によりドットで描かれるので、作製される構造が完全な鏡面を有さないといった問題
がある。 
そこで、本研究では、チップ基板として使用するガラス基板を凹形状に加工するこ
とでマイクロレンズの作製を行う。基板加工方法によるマイクロレンズ作製方法の一
例を図4-9に示す[44]。この手法では、ウェットエッチング時のアンダーカットを利用
する。等方的なエッチングによる加工であるので、加工表面は滑らかとなる。本研究
で使用するマイクロレンズの集光原理を図4-10に示す。凹形状に加工したガラス基板
に感光性樹脂を塗布する。塗布された感光性樹脂が凹形状部に流れ込むことで凸形状
を成す。感光性樹脂の屈折率はガラス基板より大きいので、境界面で光が屈折を起こ
し集光する。 
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図 4-7 リフロープロセスを用いたマイクロレンズ作製方法[42] 
 
 
 
図 4-8 グレイマスクを用いたマイクロレンズ作製方法[43] 
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図 4-9 基板加工によるマイクロレンズ作製方法[44] 
 
 
図 4-10 本研究で用いる集光原理 
 
集積要素である微細電極とマイクロレンズの集積方法検討結果について示す。集光
機構にはガラス基板を加工し作製するマイクロレンズを採用した。ガラス基板加工に
おいてはフッ化水素酸 (半導体用フッ化水素酸 50%、ダイキン工業)を用いる。微細
電極材料には薬剤耐性の高さ・抵抗値の低さを理由に Au を用いる。 
作製工程の概要は、まず、フッ化水素酸での影響を考慮し、マイクロレンズとなる
半球形状からチップ上に作製する手法を試みた。硫酸（EL 硫酸（96%）、関東化学）
と過酸化水素水（EL 過酸化水素水、関東化学）を 3:1 の体積比で混合し 90 °C に加
熱した硫酸過水を用い、5 min 洗浄した 50 mm×50 mm×0.7 mm のパイレックスガラ
ス基板上に、Cr 薄膜を 2500 Å の膜厚でスパッタ成膜する。S1805 を回転数 4000 rpm、
時間 30 sec でスピンコートし、80 °C、5 min Soft bake する。123.6 mJ/cm2の露光量で
露光する。2.38 wt%の水酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）現像液（NMD-3、 
東京応化工業）に 50 から 60 sec 浸して現像する。Cr エッチング液（クロムエッチン
SU-8(高屈折率) 
ガラス基板(低屈折率) 
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グ液 TK、林純薬工業）に 30 から 60 sec 浸し薄膜上に 10 m のホールパターンを形
成する。その後、フッ化水素酸（半導体用フッ化水素酸 50%、ダイキン工業）に浸し、
時間 3 min でエッチングする。表面を、90 °C の硫酸過水を用いて 5 min 洗浄する。
次に、パターニングに使用した Cr 薄膜を Cr エッチング液を用いて除去する。洗浄し
たガラス基板に対し Cr 薄膜を目標膜厚 50 nm、Au 薄膜を 1 m スパッタリングによ
り成膜する。成膜した Au 薄膜上に Oligomeric Adhesion Promoter（OAP、東京応化工
業）を、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 sec でスピンコートし、S1805 を回転速度
4000 rpm、時間 30 sec でスピンコートする。80 °C、5 min Soft bake する。露光量 41.2 
mJ/cm2 で露光し、TMAH 現像液を用いて現像する。ヨウ素ヨウ化カリウム溶液を用
いて Au をエッチングし、Cr エッチング液を用いて Cr をエッチングする。表面を、
硫酸過水を用いて洗浄する。 
以上の作製工程で加工したマイクロレンズの画像を図 4-11(a)に示す。半球形状中
心に電極作製に利用する Au 薄膜が残存している。電極作製の際、半球形状内にフォ
トリソグラフィで使用するレジスト（S1805、ローム・アンド・ハース電子材料）が
他の領域より大きい厚みで堆積し、電極をパターニングする際と同等の露光量では、
くぼみに溜まったレジストを現像しきれず半球形状内のAu薄膜をエッチングしきれ
なかったと考えられる。 
以上の作製工程では、マイクロレンズ内に Au 薄膜が残存し、レンズ機能が失われ
る結果となった。そこで、電極の後にマイクロレンズを作製する方法を検討した。作
製工程の概要は、まず、洗浄したガラス基板に Au 薄膜をスパッタリングにより成膜
する。次に、Au 薄膜をフォトリソグラフィとエッチングにより配線形状に加工する。
次に、Cr 薄膜を配線上にスパッタリングにより成膜し、フォトリソグラフィとエッ
チングにより Cr 薄膜上に 10 m のホールパターンを作製する。フッ化水素酸による
等方エッチングによる基板加工により半球形状を作製する。123.6 mJ/cm2の露光量で
全面を感光し、TMAH 現像液を用いて現像を 1 min 行う。パターニングに利用した Cr
薄膜をエッチングにより除去する。Cr 薄膜、および、Au 薄膜の膜厚は、エッチング
時の保護層、および、電極層となるため、一般的な膜厚である 100 nm から 1 m 程度
で機能に問題はなかった。工程変更を行った結果、電極間に作製された半球形状を図
4-11 の(b)に示す。マイクロレンズとなる半球形状内に金属の残存は見られず、本手法
は微細電極・マイクロレンズ集積方法として妥当であるといえる。 
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(a)マイクロレンズ→電極(Au 残存) (b)電極→マイクロレンズ(良好) 
図 4-11 異なる手順で作製したマイクロレンズの画像 
 
4.6 神経細胞培養用の基板表面材料評価 
4.6.1 神経細胞培養用の基板表面材料評価方法 
作製するデバイスの、細胞が接着する底面材料は一般的にフォトリソグラフィに
よる加工が可能な SU-8 を使用する。また、電極部分については、表面の面積が大
きく、生体適合性にも優れる白金を用いる。最も適した表面材料とその作製条件、
各条件で作製したチップ内で細胞培養を行いネットワークの構築性を評価する。 
チップ上での神経細胞ネットワークの形成率の評価を目的に、ガラス基板上に厚
み 1 m の金配線と SU-8 絶縁層、そして白金を電解めっきしたチップを作製する。
作製断面模式図を図 4-12 に示す。作製工程の概要を以下に示す。 
 ガラス基板（50 mm×50 mm×0.7 mm のパイレックスガラス基板）を、硫酸と
過酸化水素水を 3:1 の体積比で混合し、90 °C に加熱した状態で 5 min 洗浄する。
RF マグネトロンスパッタリング装置を利用し、目標膜厚がそれぞれを 500 Å と
10000 Å の Cr/Au 薄膜を成膜する。S1805 を回転数 4000 rpm、回転時間 30 sec でス
ピンコートする。41.2 mJ/cm2の露光量で露光し、2.38 wt%の水酸化テトラメチルア
ンモニウム（TMAH）現像液（NMD-3、東京応化工業）を用いて現像する。ヨウ素
ヨウ化カリウム溶液（よう素・特級、よう化カリウム・特級、関東化学）と Cr エッ
チング液（クロムエッチング液 TK、林純薬工業）を用い、電極形状にパターニン
グする。SU-8 3005 を回転速度 3000 rpm、回転時間 30 sec で成膜する。95 °C 3 min 
で Soft bake し、1 h リラクゼーションする。180 mJ/cm2で露光し、95 °C 1 min の条
50μm 50μm 
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件で PEB を行い、1 h リラクゼーションする。現像液（SU-8 developer、Microchem）
に 2 min 浸して現像し、2-プロパノール（EL 2-プロパノール、関東化学）を用いて
2 min リンスする。各現像、エッチングおよび洗浄後には 500 mL のテフロンカップ
に満たした純水により、リンスを 3 回行う。120 °C 1 h ハードベークを行う。ガラ
ス基板にガラスリングを、PDMS を用いて接着し、細胞培養用のチャンバとする。
チャンバ内に白金電解液（DEFB2004、平沼産業）を充填させ、電解めっきにより
電極パッド上へ 40000 mA/cm2、10 min の条件で白金をめっきする。めっき後、0.1 
mol/L の硫酸をチャンバ内に充填し、陽極と陰極を反転させ、それぞれ 3 min 間ず
つめっき時と同じ条件で通電を行う。本操作により、白金上の残留塩素を除去する。 
 
 
(a)Au 配線形成 
 
(b)SU-8 保護膜成膜 
 
(c)ガラスリング接着 
 
(d)白金成膜 
図 4-12 神経細胞ネットワーク構築性評価用チップ作製断面模式図 
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4.6.2 評価チップ作製結果 
 作製したチップの画像を図 4-13 に示す。電極パッドはチップの中心に作製され
ている。電極パッド表面は白金でめっきされている。その他の領域は SU-8 により
コーティングされている。チップ表面の状態より、神経細胞に接触する材料は白金
あるいは SU-8 のいずれかとなる。 
 
 
図 4-13 神経細胞培養評価用チップの画像 
 
4.6.3 評価実験の流れ 
神経細胞ネットワークの構築性評価実験は、底面材料の状態を考慮して実施した。
まず、200 °C のハードベーク処理を行わない状態のチップと、ポリスチレンチップ
を比較して神経細胞の状態を観察した。2 回目の試行では、神経細胞同士は軸索を
伸ばし他の神経細胞と結合する。その際、神経細胞の密度が適切でないと、細胞は
自身でアポトーシスを起こすなど適切に培養されないので、神経細胞の密度を変化
させて実験を行った。3 回目の試行では、チップに対して 200 °C のハードベーク処
理を行い、神経細胞の様子を観察した。 
 
4.6.4 実験結果と考察 
まず、底面材料による、神経細胞の構築性評価を目的に、ポリスチレンのディッ
シュと作製したチップ上に神経細胞を培養した。神経細胞にはマウス胎児脳から取
得した神経細胞を利用した。ポリスチレンディッシュと作製したチップ上での神経
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細胞の様子を図 4-14 に示す。ポリスチレンのチップ上においては、神経細胞ネッ
トワークが形成されている様子が観察できた。一方、作製したチップ上では、神経
細胞間のネットワークとなる軸索の伸展が、ポリスチレンチップと比較して劣って
いることがわかった。 
 
  
(a)ポリスチレンディッシュ (b)作製チップ 
図 4-14 各基板上で培養した神経細胞の画像 
 
次に、神経細胞の密度による神経細胞ネットワークの構築性を評価した。細胞密
度向上を目的に、チップ中心にシリコーンチューブ（内径 6 mm/外径 10 mm/高さ 5
～6 mm）を配置した。このチップに神経細胞ネットワークを構築した結果を図 4-
15 に示す。シリコーンチューブを用い、播種範囲を縮小することで、神経細胞密度
は向上しているが、ネットワークとなる軸索の本数はあまり変化していない。また、
中心部から離れていない部分においてもネットワークが形成されていないので、電
極パッド上の白金の影響ではなく、SU-8 からの影響が神経細胞の接着を阻害して
いると考えられる。 
 
200 m 200 m 
神経細胞の軸索 
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(a)チップ中心 (b)チップ中心外 
図 4-15 細胞密度を変化させて各基板上で培養した神経細胞の画像 
 
SU-8 は、加熱により未架橋部分を完全に架橋させることができるので、これま
でのチップでは、ハードベークを 120 °C で行ってきた。しかし、120 °C では十分
に未架橋部分を架橋できていなかったと考え、ハードベーク温度を 200 °C に変更
してチップを再作製した。作製条件を変更したチップ上での神経細胞のネットワー
ク構築性の評価結果を図 4-16 に示す。条件変更後は、作製したチップにおいても
ポリスチレンチップと同等の神経細胞ネットワークが形成されている様子が見ら
れた。ハードベークにより、SU-8 の未架橋部分が向上した結果、神経細胞への影響
が軽減されたと考えられる。 
 
  
(a)ポリスチレンチップ (b) SU-8 のハードベーク条件を変更
したチップ 
図 4-16 各基板上で培養した神経細胞の画像 
  
200 m 200 m 
200 m 200 m 
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4.7 電位取得用電極・マイクロレンズ集積チップ 
4.7.1 チップ構成と作製方法 
提案するチップ構成を図 4-17 に示す。チップには 50 mm 角、厚み 0.7 mm のガラ
ス基板を用いる。チップ中心には神経細胞ネットワークを培養液とともに配置する
ので、ガラスリングを取り付け、チャンバ部を作製している。チップ高さは取り付
けたガラスリングを含めた場合約 15.7 mm となる。マウスの脳における海馬のサイ
ズ等を考慮し、チップ基板中心の約 1 mm 角内に 64 個の電極を等間隔に配置する。
細胞の大きさが約 20~30 m、細胞間の平均間隔が約 50 m 程度であるので、電極
サイズを 50 m 角、電極間隔を 150 m、また電極配線の最小幅を 20 m とした。
電極間にマイクロレンズを 2 つ集積し、チップ裏面からの細胞刺激光を集光させ、
細胞サンプルへの局所光刺激を行う。 
チップ作製断面模式図を図 4-18 に示す。基板材料は、耐薬品性・耐熱性に優れる
テンパックスガラス (50 mm×50 mm×0.7 mm) (整形用ガラスリング 0801-421、 株
式会社ニチカ)を使用した。基板上にフォトリソグラフィおよびエッチングのみを
用いて電極・マイクロレンズを形成した。電極材料には耐薬品性の高い Au を使用
した。また、エッチングにおいては作製工程の簡易化・高速化の目的でウェットエ
ッチングのみを用いた。作製した電極の界面抵抗軽減を目的とし、電解めっきにて
白金を成膜した。製作工程の概要を以下に示す。 
ガラス基板（50 mm×50 mm×0.7 mm のパイレックスガラス基板）を、硫酸と過
酸化水素水を 3:1 の体積比で混合し硫酸過水を、90 °C に加熱した状態で 5 min の条
件で洗浄する。RF マグネトロンスパッタリング装置を利用し、目標膜厚が 500 Å と
10000 Å の Cr/Au 薄膜を成膜する。S1805 を回転数 4000 rpm、回転時間 30 sec でス
ピンコートする。41.2 mJ/cm2の露光量で露光し、2.38 wt%の水酸化テトラメチルア
ンモニウム（TMAH）現像液（NMD-3、東京応化工業）を用いて現像する。ヨウ素
ヨウ化カリウム溶液（よう素・特級、よう化カリウム・特級、関東化学）と Cr エッ
チング液（クロムエッチング液 TK、林純薬工業）を用い、電極形状にパターニン
グする。硫酸と過酸化水素水を 3:1 の体積比で混合し、90 °C に加熱した状態で 5 
min の条件で洗浄する。RF マグネトロンスパッタリング装置を利用し、目標膜厚
1000 Å の Cr 薄膜を成膜する。S1805 を回転数 4000 rpm、回転時間 30 sec でスピン
コートする。80 °C で 5min 加熱する。41.2 mJ/cm2の露光量で露光し、2.38 wt%の水
酸化テトラメチルアンモニウム（TMAH）現像液（NMD-3、東京応化工業）を用い
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て現像する。Cr エッチング液（クロムエッチング液 TK、林純薬工業）を用い、
10 m のホールを 2 つ作製する。半球形状をフッ化水素酸（半導体用フッ化水素
酸 50%、ダイキン工業）での等方ウェットエッチングにより形成する。90 °C の硫
酸過水を用いて 5 min 洗浄する。Cr 薄膜を Cr エッチャントにより除去する。SU-8 
3005 を回転速度 3000 rpm、回転時間 30 sec で成膜する。65 °C 2 min、95 °C 3 min 
Soft bake を行う。180 mJ/cm2の露光量で露光する。65 °C 1 min、95°C 1 min の条件
で PEB を行う。現像液（SU-8 developer、Microchem）に 2 min 浸して現像し、2-プ
ロパノール（EL 2-プロパノール、関東化学）を用いて 2 min リンスする。各現像、
エッチングおよび洗浄後には 500 mL のテフロンカップに満たした純水により、リ
ンスを 3 回行う。120 °C で 1 h ハードベークする。ガラス基板にガラスリングを、
PDMS を用いて接着し、細胞培養用のチャンバとする。チャンバ内に白金電解液
（DEFB2004、平沼産業）を充填させ、電解めっきにより電極パッド上へ 40000 
mA/cm2、10 min の条件で白金をめっきする。めっき後、0.1 mol/L の硫酸をチャン
バ内に充填し、陽極と陰極を反転させ、それぞれ 3 min 間ずつめっき時と同じ条件
で通電を行う。本操作により、白金上の残留塩素を除去する。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
92 
 
 
                    
 
 
図 4-17 提案チップの模式図 
 
  
50 m 50 m 
150 m 
50mm 50mm 
15.7mm 
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(a)Au 成膜(スパッタリング) 
 
 
(b)電極作製(フォトリソグラフィ・エッチング) 
 
 
(c)マイクロレンズ作製(フォトリソグラフィ・エッチング) 
 
 
(d)SU-8 成膜(フォトリソグラフィ) 
 
 
(e)白金成膜(電解めっき) 
図 4-18 チップ作製断面模式図 
Glass 
Au 
SU-8 
Platinum 
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4.7.2 チップ作製結果と考察 
作製したチップ画像およびマイクロスコープでの透過光観察画像を図 4-19 に示
す。基板中心に 64 個の電極と、その電極間に 2 つのマイクロレンズが作製できて
いる。レンズの形状評価のために、新たに同じ条件で SU-8 塗布前のチップを作製
し、白色干渉計 (NT9100、 Veeco)にて形状の計測を行った。白色干渉計 (NT9100、 
Veeco)での取得画像を図 4-20 に示す。計測結果より、マイクロレンズの直径は約 90 
m、深さ約 38 m となった。マイクロレンズの半径 r、深さ hLから曲率半径 R が
次式で求まる。この結果を式(4-1)に代入して計算すると曲率半径 R は約 46 m で
あった。 
 
 R = (K + 1)
ℎ𝐿
2
+
𝑟2
2ℎ𝐿
 (4-1) 
 
ここで、K はコーニック係数であり、半球形状の場合 K =0 とできる。 
また、テンパックスガラス (整形用ガラスリング 0801-421、 株式会社ニチカ)、
と SU-8 の屈折率 n1、n2を、それぞれ 1.47、1.65 とし式(4-2)を用いて計算すると、
焦点距離は基板表面から約 217 m の位置となった。 
 𝑓 =
1
(𝑛2 − 𝑛1)/𝑅
 (4-2) 
 
白色干渉計 (NT9100、 Veeco)では白色干渉を利用しているので、曲面の形状を計
測できない。マイクロレンズの曲面形状評価の目的で、熱硬化樹脂である PDMS (シ
ルポット 184、東レ・ダウコーニング)を用いてレンズの型を作製し、SEM にて形
状を撮影する。取得した画像から表面形状を評価する。詳細を以下に示す。 
1. PDMS と硬化剤を 10:1 の割合で混ぜ、遊星式攪拌装置（MAZERUSTAR、クラ
ボウ）で混合する。 
2. SU-8 保護膜形成前のチップに対し、PDMS の離型を容易にする目的で、PMMA
とトルエンを 1:10 で混合したバリアコート(Ba-6、信越シリコーン)を、スピン
コータを用いて塗布する。 
3. チップを配置したシャーレに PDMS を流し込む。 
4. 気泡発生を防ぐ目的で脱気を 45 min 行う。 
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5. PDMS をベーク (80 °C、2 hour)し硬化させる。 
6. 鋳型から離型させる。 
7. SEM を用いてマイクロレンズの画像を取得する。 
以上の工程により作製した PDMS の型を図 4-21 に示す。表面には滑らかな球形
が見られ曲面形状に歪みやクラックは見られないことから、作製した半球形状はマ
イクロレンズとして機能すると考えられる。 
 
 
 
(a)全体 (b)中心部拡大(透過光観察) 
図 4-19 作製チップの画像 
 
 
図 4-20 白色干渉計によるマイクロレンズ部観察画像 
 
10mm 10m 
100 m 
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図 4-21 半球形状の SEM 画像 
 
4.7.3 デバイス構成と作製方法 
提案するデバイス構成を図 4-22 に示す。基板から外部計測機器へ細胞電位を伝
達するコネクタを、感光基板を利用して取り付ける。また、チップ部分のみを取り
外せる構造とする。取り外し可能な機構により、取り外した構造部分のみをオート
クレーブ等を利用し滅菌処理できる。光照射機構を図 4-23 に示す。熱伝導率の大
きい Al を利用し作製する治具内に全波長の可視光を照射可能な 3W3 色 LED (3W
ハイパワーフルカラーRGBLED、Optosupply)を 2 つ格納する。3W3 色 LED は、
RGB3 色を照射できるので、理論上全波長の可視光を照射できる。治具内部は 2 つ
の区画に仕切られており、LED の光が互いに干渉することを防ぐ。治具の上部には
10 m のホールを設け、それぞれの LED からの光を絞る。LED を格納した治具
を XYZ ステージ上に固定し、ピンホールの位置の微調整とチップ底面へ密着する。 
20μm 
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図 4-22 デバイス構成模式図 
 
 
図 4-23 LED 格納治具構成模式図 
 
チップ 
感光基板 
(1 層目) 
感光基板 
(2 層目) 
LED 格納 
治具 
XYZ 
ステージ 
Si 基板 
治具上層 
3W3 色 LED 
治具下層 
150mm 100mm 
80mm 
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4.7.4 デバイス作製結果と考察 
チップと外部計測機器とを接続する回路は、感光基板 (NZ-P12K、サンハヤト)を
用いて作製する。形成する回路図面を図 4-24 に示す。インクジェットフィルム (PF-
3R-A4、サンハヤト)に回路図面を印刷しマスクを作製する。ライトボックス (BOX-
W9B/5050Hz、サンハヤト)を用い、150 秒間露光しパターニングを行う。作製した
感光基板回路を図 4-25 に示す。いずれも回路の短絡なく良好に作製されている。
電極作製後、中心部に正方形の貫通穴を作製した。 
LED を格納する治具は、NC フライス加工機（MH2NCV、大阪機工）を用いて作
製する。立体構造の作製機器には、3D プリンタ等も存在するが、格納する 3W3 色
LED の排熱処理の目的で治具材料を Al とし、切削加工により作製する。LED 格納
治具の設計図を図 4-26 に示す。格納部は 2 つに区切られており、互いの光が干渉
しない構造となっている。上層には1 mm の貫通穴を 2 つ作製している。作製し
た治具を図 4-27 に示す。治具の干渉は生じていない。 
治具上部に設置する貫通穴付きの Si 基板を図 4-28 に示す。作製工程は、厚み 300 
m の Si 基板を加工し 2 つのホールを作製する。加工には誘導結合プラズマ反応
性イオンエッチング装置 (ICP-RIE、Multiplex-ICP、住友精密工業)を用い、誘導結合
プラズマを利用した垂直異方性エッチングにて貫通穴を作製する。ホール径が10 
m であることから、片面からのエッチングでは貫通しきれないので、両面に Cr に
よるパターニングを行い両面からの垂直異方性エッチングを行う。加工手順の概要
を以下に示す。 
1. パーティクル除去の目的で Si 基板をアンモニア水（EL アンモニア水、関東化
学）と過酸化水素水（EL 過酸化水素水、関東化学）を体積比 3:1 で混合したア
ンモニア過水内で 15 min 洗浄する。 
2. 基板表面へ Cr (目標膜厚 1250 Å)をスパッタリングにより成膜する。S1805 を用
いホールパターンをフォトリソグラフィ・エッチングにて形成する。 
3. ICP-RIE による垂直異方性エッチングを行う。 
4. 基板上の有機物除去の目的で、硫酸過水を用いて 10 min 洗浄する。 
5. 基板裏面へ Cr を目標膜厚 1250 Å でスパッタリングにより成膜する。ポジレジ
スト S1805 を用いパターンをフォトリソグラフィ・エッチングにて形成する。 
6. ICP-RIE による垂直異方性エッチングを行う。 
各材料のスピンコート時の回転速度と回転時間、加熱温度と時間は前述の条件と
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同値である。 
以上の加工手順で作製したホール基板の画像を図 4-29 に示す。2 つのホールが
作製できていることがわかった。また、光照射機構の組み立ての様子を図 4-30 に
示す。Al 治具下層内に 3W3 色 LED 格納し1 mm の穴を 2 つ貫通させた治具上部
を用いて密閉する。ピンホールパターンを加工した Si 基板を取り付け、XYZ ステ
ージ (LT-3007-S1、中央精機)に固定する。XYZ ステージ上に固定した光照射機構と、
チップを取り付けた感光基板を組み合わせたデバイスを図 4-31 に示す。光照射機
構はチップの真下に配置され、ピンホール位置を微調整できる。チップ基板からの
出力および LED への電気信号入力用端子として BNC コネクタ(BNC、Cosmetec 
resources)を取り付ける。 
作製したデバイスからの光の輝度の評価を行った。ピンホールからの光を正立顕
微鏡にて撮影し、画像解析ソフト MacBiophotonics ImageJ (NIH)を用いて画像解析し
た。評価に用いた画像と輝度値を表 4-2 に示す。各画像から異なる輝度値が得られ
ており、RGB それぞれの可視光を照射できることがわかった。 
 
  
(a)1 層目 (b)2 層目 
図 4-24 感光基板回路図面 
 
10 mm 20 mm 
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(a)感光基板(1 層目) (b)感光基板(2 層目) 
図 4-25 作製した感光基板の画像 
 
 
 
(a)上層 (b)下層 
図 4-26 LED 格納治具の模式図 
 
  
(a)上層及び下層 (b)組み立て後 
図 4-27 作製 LED 格納治具の画像 
 
10 mm 
10mm 10 mm 
30 mm 
30 mm 
幅 0.2 mm 幅 2 mm 
20 mm 
20 mm 
10 mm 
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(a)表面 (b)裏面 
図 4-28 ホール基板模式図 
 
  
(a)表面 (b)裏面 
図 4-29 作製ホール基板の画像 
 
  
(a)LED 格納 (b)ホール基板設置 
図 4-30 光照射機構部の画像 
 
500 m 500 m 
10 mm 10 mm 
10 m ホール 
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(a)デバイス全体 (b)デバイス側面 
図 4-31 作製デバイスの画像 
 
表 4-2 ホールからの光と相対輝度値 
COLOR 
RED 
 
GREEN 
 
BLUE 
 
WHITE 
 
輝度 
最大値 
96 24 36 109 
3 次元 
グラフ 
    
 
  
15 mm 15 mm 
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4.7.5 模擬細胞実験 
作製したデバイスを使用し、神経細胞電位取得模擬実験を行う。本実験では神経
細胞は使用せず、電極からの電位の取得実験を行う。実験系の構成模式図を図 4-32
に、実験風景を図 4-33 に示す。実際に使用する外部電位取得機構と連結させ、チッ
プ内に指を浸し内部の電位を変化させ、外部の受信機器  (8-CHANNEL MAIN 
AMPLIFIER SU-MED8、Panasonic)の反応を見る。実験の結果、電極に指を近づけた
時点で、チップからの電位に変化が見られた。電位取得の様子を図 4-34 に示す。実
験系は外部磁場を遮断するため金網に覆われている。デバイスからの光照射を行っ
たところ、チップ上にみられる光の光量は神経細胞を光刺激するには小さいと判断
された。 
 
 
図 4-32 電位取得実験系の模式図 
 
  
(a)広域図 (b)デバイス拡大 
図 4-33 電位取得実験の様子 
 
外部電位遮断用金網 
出力側 
入力側 
正立顕微鏡 
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図 4-34 電位取得の様子 
 
 
  
 
電極接続 
GND 
GND 
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4.8 電位取得用電極・マイクロレンズ・ピンホール集積
チップ 
4.8.1 チップ構成と作製方法 
裏面集光型チップの構成を図 4-35 に示す。in vivo デバイスへの応用を考慮し、初
期デバイスではデバイス側に作製していた細胞刺激光照射範囲を限定するホール
パターンをチップ側に集積する。また、模擬細胞実験結果から懸念される光量不足
を解消する目的で、10 m であったホール径を100 m に変更する。ピンホール
径を拡大することでによる、ガラス基板内での光の散乱が懸念されるので、マイク
ロレンズをガラス基板裏面のホールパターン直下に作製し、入射光が基板に到達し
た直後に集光させる。さらに、4.7 節では 100 m 以下であったレンズ直径を 100 
m 以上に拡大し、ホールから入射される光を全てマイクロレンズに通過させ、集
光させる。 
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図 4-35 改良型チップ構成模式図 
 
チップ作製工程の断面模式図を図 4-36 に示す。作製工程では、テンパックスガ
ラス (50×50×0.7 mm、0801-421、ニチカ)を基板として用いる。基板裏面に対しフ
ォトリソグラフィおよびエッチングにてピンホールパターンを形成する。フッ化水
素酸による等方ウェットエッチングにより、基板裏面側にマイクロレンズとなる半
球形状を作製する。表面に Au 電極をフォトリソグラフィおよびエッチングにて作
製し、電極上に SU-8 保護膜をフォトリソグラフィにて成膜する。表面の構造が作
製できていることを確認し、後のプロセス過程における表面要素への影響を軽減す
る目的で Al 保護膜を成膜する。裏面のマイクロレンズ上にガラス基板より屈折率
の高い SU-8 を成膜し、さらに Cr 薄膜を成膜しフォトリソグラフィ・エッチングに
より100 m ホールパターンを作製する。裏面構造の作製後 Al 保護膜を除去し、
50 μm 50 μm 
150 μm 
00 μm ホール 
0 mm 
10.7 mm 
中心(表) 中心(裏) 
0 mm 
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電解めっきにて白金を成膜する。概要を以下に示す。 
1. テンパックスガラス基板を 90 °C の硫酸過水で 5 min 洗浄する。 
2. 基板裏面へ Cr、Au をそれぞれ目標膜厚 500 Å と 4000 Å で、スパッタリングを
利用して成膜する。S1805 を回転速度 4000 rpm、回転時間 30 sec でスピンコート
する。80 °C 5 min の条件で Soft bake を行い、溶媒を気化させた後、41.2 mJ/cm2
の露光量で露光する。TMAH 現像液を用いて 50 から 60 sec 現像した後、10m
のピンホールパターンをフォトリソグラフィとエッチングを用いて形成する。 
3. 基板表面へ Cr、Au を目標膜厚 750 Å と 10000 Å で、スパッタリングにより成膜
する。 
4. 半球形状をフッ化水素酸での等方エッチングにより基板裏面に作製する。 
5. 基板表面に電極パターンをフォトリソグラフィ・エッチングにて形成する。この
時、同時に裏面のピンホールパターンを除去する。 
6. SU-8 をスピンコーティングし、フォトリソグラフィにてパターニングする。 
7. 密着性向上の目的で 120 °C 1 h の条件でハードベークする。 
8. 基板表面パターン保護の目的で、目標膜厚 1250 Å の Al をスパッタリングによ
り成膜する。 
9. 基板裏面に対し、スプレーコータ(DC110、三明電子産業)を用いて SU-8 3005 を
膜厚 100 m となるように塗布 (ニードル 12 mm、霧化圧 70 kPa、液圧 120 kPa、
速度 75 mm/s)する。 
10. 密着性向上の目的で 120 °C 1 h の条件でハードベークを行う。 
11. 基板裏面へ Cr を目標膜厚 1250 Å でスパッタリングにより成膜する。 
12. ホールパターンをフォトリソグラフィ・エッチングにて形成する。 
13. ウェットエッチングにより基板表面の Al 薄膜を除去する。 
各材料のスピンコート時の回転速度と回転時間、加熱温度と時間は前述の条件
と同値である。 
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表面 裏面 断面 
  
 
(a)Au 薄膜成膜 (裏面) 
  
 
(b)ガラスレンズ作製用ピンホールパターニング (裏面) 
  
 
(c)Au 薄膜成膜 (表面) 
  
 
(d)SiO2パターニング(マイクロレンズ作製) 
  
 
(e)電極パターニング (表面) 
図 4-36 改良型チップ作製断面模式図（その 1） 
Glass 
Au 
Au 
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表面 裏面 断面 
  
 
(f)SU-8 保護膜成膜 (表面) 
  
 
(g)Al 保護膜成膜 (表面) 
  
 
(h)SU-8 厚膜成膜 (裏面) 
  
 
(i)Cr 薄膜成膜 
   
(j)ホールパターンパターニング (裏面) 
図 4-36 改良型チップ作製断面模式図（その 2） 
 
SU-8 
Al 
SU-8 
Cr 
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表面 裏面 断面 
   
(k)Al 保護膜除去 (表面) 
   
(l)白金成膜 (表面) 
図 4-36 改良型チップ作製断面模式図（その 3） 
 
  
Platinum Black 
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4.8.2 チップ作製結果と考察 
作製したチップの全体像を図 4-37、中心部拡大画像を図 4-38 に示す。チップ中
心の 64 個の電極が作製されている。チップ裏面からの透過光観察により、基板裏
面のホールパターンからの光は基板上まで透過している。また、同条件で作製した
SU-8 厚膜塗布前のチップを用いて、マイクロレンズの表面形状計測を行った。白
色干渉計 (NT9100、Veeco)での取得画像を図 4-39 に示す。計測結果から、レンズの
直径は約 111.5 m、深さは約 45.5 m となった。式(4-1)に代入して計算すると、曲
率半径 R は約 56.9 m となり、式(4-2)から焦点距離は、基板底面から約 320 m と
なった。フッ化水素酸により作製した半球形状を PDMS により型取りした。半球形
状の SEM 写真を図 4-40 に示す。レンズ表面に大きなクラックや歪みは見られない
ことから、マイクロレンズとして機能すると考えられる。 
 
 
図 4-37 作製改良型チップの画像 
 
  
(a) チップ中心 (b) チップ中心(透過光観察) 
図 4-38 改良型チップ中心部の画像 
 
300 m 300 m 
5mm 
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図 4-39 白色干渉計により取得した改良型チップのマイクロレンズ部の画像 
 
  
(a)広域 (b)狭域 
図 4-40 マイクロレンズ形状を転写した PDMS の SEM 画像 
 
4.8.3 デバイス構成と作製方法 
提案するデバイス構成を図 4-41 に示す。デバイスの機能は、チップからの細胞
電位の伝達と、刺激光を照射する LED の格納である。初期デバイスでは、チップ
上に電極とマイクロレンズのみ集積していたので、XYZ ステージを用い、光照射点
の位置合わせを行うなど、デバイスの機構が複雑となっていた。本デバイスは、ピ
ンホールをデバイスの構造に含める必要がないので、デバイスの構造は初期のもの
より簡易化しており、位置合わせなどの機構も必要ない。感光基板とチップを接合
し、感光基板を介して細胞からの電気信号を外部計測機器へ伝達する。チップおよ
び感光基板部分は独立しており、取り外して滅菌処理を行える構造とした。また、
3W3 色 LED は排熱を必要とするので、チップ下部にを Al 製の治具を取り付ける。
治具は上層と下層からなり、上層は 2 種類の光を通す孔を 2 つ有しており、下層は
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内部で 2 つの LED を区分けする構造をとる。以上の構造により、格納された LED
から、異なる波長の光をチップ裏面のホールに対し照射し、かつチップ上の細胞電
位を外部計測機器に伝達する。 
 
 
 
図 4-41 デバイス構成模式図 
 
4.8.4 デバイス作製結果と考察 
3W3 色 LED を格納する治具を図 4-42 に示す。治具は 2 層構造をとる。また、治
具内部で 2 つの格納部に分割され、2 つ LED からの光が治具内部で交わらない構
造をとる。初期デバイスでは、XYZ ステージにより光照射位置の微調整が可能であ
ったが、本デバイスではホール位置をチップ側に固定しているので、光照射位置を
調整できない。そこで、チップを正確に治具上層の中心部に固定する必要があるの
で、治具上層にはチップ位置固定を目的に 8 つの固定構造を設ける。作製した治具
内部に LED を格納した際の写真を図 4-43 に示す。治具内に LED を格納し、上層下
層の正確な位置合わせができる。 
LED 格納治具とチップを固定し、完成したデバイス全体を図 4-44 に示す。チッ
プとチップ固定構造部分を拡大すると、治具上層のチップ固定構造にチップが正確
に固定されている。 
作製したデバイスからの光の輝度の評価を行った。ピンホールからの光を正立顕
微鏡にて撮影し、画像解析ソフト MacBiophotonics ImageJ (NIH)を用いて画像解析し
チップ 
回路基板 
治具上層 
3W3 色 LED 
治具下層 
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た。結果を表 4-3 に示す。各々の波長の光が治具からチップへの照射が見られる。 
 
 
 
(a)上層 (b)下層 
図 4-42 LED 格納治具の模式図 
 
  
(a)LED 設置 (b)LED 格納 
図 4-43 作製した LED 格納治具の画像 
 
  
(a)全体 (b)位置合わせ構造拡大 
図 4-44 作製デバイスの画像 
 
 
幅 0.3 mm 幅 2 mm 
56 mm 
56 mm 
56mm 
56 mm 
チップ固定構造 
チップ固定構造 
5 mm 
10 mm 
10 mm 
10 mm 
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表 4-3 ホールからの光と相対輝度値 
COLOR 
RED 
 
GREEN 
 
BLUE 
 
WHITE 
 
輝度 
最大値 
243 206 216 255 
3 次元 
グラフ 
    
 
4.8.5 神経細胞実験 
作製したデバイスを用い、神経細胞実験を行う。神経細胞実験では、脳細胞スラ
イスサンプルは用いず、ディッシュ内で神経細胞を培養し、神経細胞ネットワーク
の構築を行う。また、神経細胞ネットワークの構築に合わせて、ウィルスを用い、
神経細胞への光反応特性の付加を行う。  
Primary Culture とウィルス発現は、本研究の実験に用いる光反応特性を有した神
経細胞ネットワーク形成に必要な処理である。通常の神経細胞は可視光反応特性を
有していない。そこで、Primary Culture によりディッシュ状に形成した神経細胞に
ウィルスを用いて、遺伝子を組み込み、可視光により反応するオプシンタンパク質
を細胞内に生成させる必要がある。 
Primary Culture およびウィルスによる遺伝子発現の詳細を以下に示す。また、実
験の様子を撮影した画像を図 4-45 に示す。 
 
1. 出産 1 日前の妊娠マウスを頸椎脱臼する。 
2. 子宮を取りだし、シャーレ内で 70 %エタノールに浸す。 
3. 子宮をリン酸緩衝生理食塩水 PBS のシャーレに入れて洗浄する。 
4. 子宮から仔マウスを取りだし、別の PBS を浸したシャーレ内で弾頭する。 
5. ろ紙上で脳を切開し、海馬を取り出す。 
6. 海馬をハサミで細断し、ピペットを用い 15 ml 遠心管へ移動する。 
7. 1000 rpm、3 min の条件で遠心分離する。 
8. 上澄みの L15 培地を捨てる。 
9. 神経細胞分散液であるパパイン液 (Worthington 72 %Protein)、 5 ml+1 % DNase50    
μl を濾過した後、遠沈管に加える。 
116 
 
10. 45~50 rpm、30 min、37 °C の条件で遠心分離する。 
11. ウシ胎仔血清 20 %FBS (GIBCO)/L15 培地を 5 ml 加え、パパイン液の反応を止め
る。 
12. 700 rpm、3 min の条件で遠心分離する。 
13. 20 % FBS を取り除き、10 % FBS を加える。 
14. 濾過により細胞のみを取り出す。 
15. 0.5 %の濃度で PBS に希釈したトリンパブルーを加える。  
16. 細胞を培養用のシャーレに移し、3 h 培養する。 
17. 細胞数をカウントする。ポリ-L-リジン(PLL)コートしたディッシュに細胞数が 1
×105、もしくは 5×105となるよう Neurobasal と培地を加える。 
18. 2~3 日間培養 (37 °C、5 % CO2)する。 
19. ウィルス である C1V1 と蛍光タンパク質発現用遺伝子である FUGW をシャー
レに加え数日培養する。遺伝子発現した細胞は FUGW により、緑色の蛍光を発
するので、これにより遺伝子発現の有無を判定する。遺伝子発現が確認された細
胞サンプルを用いて実験を行う。 
 
細胞実験系を図 4-46 に示す。ディッシュは顕微鏡下に配置し、神経細胞ネット
ワークとピンホールからの光を観測しつつ実験を行う。また、光源である 3WLED
側への入力、出力された神経細胞ネットワークからの電位は、Preamp を介して取得
する。実際に構築した実験系を 4-47 に示す。本実験系にて、光刺激および細胞電位
の取得を試みた。チップ上に光源からの光が見られた。実際に取得された波形の一
部を図 4-48 に示す。実験結果より、ノイズが最大で 20 mV 程度発生しているので、
ノイズの処理およびネットワーク形成状態について評価する必要があると考えら
れる。 
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(a) 実験用妊娠マウス (b) 解剖 
  
(c) 胎児 (d) 脳切開 
  
(e) 海馬 (f) 細断 
図 4-45 マウス胎仔の神経細胞実験の様子(その 1) 
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(g) 遠心分離 (h) 濾過 
  
(i) Neurobasal+培地滴下 (j) 培養 
図 4-45 マウス胎仔の神経細胞実験の様子(その 2) 
 
 
 
図 4-46 電位取得実験系の模式図 
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図 4-47 3 要素を集積したデバイスを用いた電位取得実験の様子 
 
 
図 4-48 電極からの電位を取得した電位波形 
 
  
時間 [s] 
電
極
か
ら
の
電
圧
 
[V
] 
光照射のタイミングとは関係なく取得さ
れた電圧 
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4.9 電位取得用電極・マイクロレンズ・ピンホール・光源
固定構造集積チップ 
4.9.1 チップ構成と作製方法 
ガラス基板と Si 基板、そして感光性材料を利用し、電位取得用電極、マイクロレ
ンズ、ピンホール、光源工程構造を集積したチップを提案する。4 つの要素を集積
したチップ構成を図 4-49 に示す。チップは Si 基板上面にピンホール、裏面側に光
源固定構造を作製する。感光性材料を利用してガラス基板と Si 基板を接着し、ガ
ラス基板側にマイクロレンズを作製する。4 要素集積チップの作製断面模式図を図
4-50 に示す。まず、Si 基板の研磨面に目標膜厚 3000 Å で RF マグネトロンスパッ
タリング法にて成膜した Cr 薄膜のパターニングにより、100 m のパターンを作
製する。作製したパターンをマスクとし、垂直異方性加工にて溝の形成を行う。次
に、裏面にもフォトレジストを用いて500 m のパターンを加工した溝の直下に作
製する。研磨面から加工した溝と貫通構造をなすまで、垂直異方性加工を行う。そ
の後、SU-8 3050 を用いて、スパッタリング法により厚み 10000 Å の Au 薄膜を成
膜した Glass 基板と Si 基板研磨面を接着する。その後、Si 基板裏面に作製したアラ
イメント用パターンを用いて、Au 薄膜上に10 m のホールパターンを作製する。
Glass をエッチングするフッ化水素酸に浸すことにより、ホールパターンから等方
的なエッチングがなされることで、マイクロレンズとなる半球形状が形成される。
半球形状作製の際には保護膜として使用していた Au 薄膜を加工し、電極と電極パ
ッドを作製する。電極保護、電位計測箇所の限定、そしてマイクロレンズ形成を目
的とし、SU-8 3005 をスピンコート法により塗布・パターニングする。最後に、4.4
節と同様の条件の電解めっきにより 50 m 角の電極パッド上に白金を成膜する。各
材料のスピンコート時の回転速度と回転時間、加熱温度と時間は前述の条件と同値
である。 
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図 4-49 Si/Glass 基板接着型チップ構成模式図 
 
 
  
Platinum 
Au 
SU-8 
Glass 
SU-8 
Si 
30 mm 
29 mm 
1 mm 
1 mm 
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(a)ピンホール構造作製 
  
(b)光源固定構造作製 
  
(c)Glass 基板接着 
  
(d)ホールパターン作製 
  
(e)半球形状作製 
  
(f)電極パッド・電極作製 
  
(g)SU-8 成膜 
  
(h)白金電解めっき 
図 4-50 作製断面模式図 
 
  
Si 
SU-8 
Glass 
Au 
SU-8 
Pt 
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4.9.2 チップ作製結果と考察 
作製したチップを図 4-51(a)に示す。チップの外周部分には、接着の際に混入した
気泡により、SU-8 の接着層に斑が見られる。斑の範囲は外周部のみであるので、接
着強度および神経細胞実験時に大きな影響はないと考えられる。チップ裏面からの
透過光観察画像を図 4-51(b)に示す。取得画像から、マイクロレンズ直下にピンホー
ルが配置され、可視光が透過している。また、電極パッドの拡大画像を図 4-51(c)に
示す。電極パッド上に白金が成膜されている。 
  
 
(a)俯瞰 
  
(b)中心(透過光) (c)電極上白金 
図 4-51 作製チップの画像 
500ｍ 50 m 
10 mm 
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4.9.3 デバイス構成と作製方法 
作製したチップに電位計測機構および光源を取り付けデバイス化する。デバイス
の概要図を図 4-52 に示す。ファイバ先端には、400 m のカニューラ（CFM14L10、
Thorlabs Japan）を取り付け、そのカニューラをチップ裏面に固定する。カニューラ
から照射される光は、チップ裏面側からピンホール、マイクロレンズを通して、チ
ップ上に配置された神経細胞へと照射される。 
 
 
 
図 4-52 デバイス模式図 
 
4.9.4 デバイス作製結果と考察 
作製したデバイスを図 4-53 に示す。チップにはガラスリングが接着され、プリ
ント基板とはエポキシ樹脂を用いて接着されている。チップはプリント基板と接続
され、電位を取得可能な構造となっている。目標とする 1 mm 角内へ異なる波長の
光照射を検証する目的で、チップの裏面側に光ファイバを取り付け、発光実験を行
った。実験の様子を図 4-54 に、マイクロスコープでの取得画像を図 4-55 に示す。
チップ中心の 1 mm 角内に異なる波長の可視光が照射されている。 
 
125 
 
 
図 4-53 作製デバイスの画像 
 
 
 
(a)広域 (b)狭域 
図 4-54 デバイス発光実験の様子 
 
 
図 4-55 発光時における基板中心の画像 
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4.9.5 神経細胞実験 
4.7 章で示した手法と同じ手順にて神経細胞実験を行った。実験系を図 4-56 に示
す。また、実験の様子を図 4-57 に示す。実験開始直後は外部からのノイズが大き
く、神経細胞の電位を取得できなかった。そこで、計測部分をアルミホイルで覆い、
外部からの電磁場を遮断する構造とした。結果を図 4-58 に示す。外部ノイズ遮断
前と比較して、外部ノイズの低減がなされた。しかし、ノイズが軽減された時点で、
実験開始から 2 時間ほどが経過しており、本来であれば電極から定期的に取得され
る細胞電位が見られなかったので、ディッシュ内の神経細胞が死滅したと考えられ
る。 
 
 
図 4-56 電位取得実験系 
 
  
(a)広域 (b)狭域 
図 4-57 電位取得実験の様子 
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(a)外部ノイズ遮断前 (b)外部ノイズ遮断後 
図 4-58 取得電位のグラフ 
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4.10 結言 
本章では、神経細胞ネットワークを解明する手法の一つである Optogenetics での応
用を目指し、神経細胞培養による集積化に用いる材料検討、生体内の局所に対し集光
した可視光を照射するマイクロレンズ、細胞電位取得用微細電極、そして輝点となる
ピンホールと光源固定構造の集積化方法を検討した。 
・神経細胞を培養できるチップ表面状態を取得する目的で、電極と SU-8 で覆われた
チップ表面を、作製条件を変更して構築し、神経細胞を播種することにより表面状態
を評価した。神経細胞ネットワークの構築に適したチップ表面の作製条件を求めた。
SU-8 をハードベークすることで、細胞培養用のポリスチレンと同様の神経細胞の伸
展が見られた。 
・神経細胞ネットワーク上の局所領域への光刺激を目的に、電極とマイクロレンズを
表面に集積したチップを作製した。SU-8 とガラス基板上の半球形状を利用したマイ
クロレンズ、および電極のフォトリソグラフィとエッチングのみを用いたチップ上へ
の集積化方法を提案・検討した。作製したマイクロレンズの形状等を評価したところ、
クラックなどの存在しない滑らかな半球形状を有していることがわかった。また、各
電極の界面抵抗は白金めっきにより軽減できた。 
・チップ上に電極・マイクロレンズに加えてピンホールを集積した。光の散乱を抑制
する目的で、マイクロレンズとピンホールは基板の裏面側に集積した。作製されたチ
ップを観察した結果、各要素を設計した配置で作製できた。マイクロレンズとピンホ
ールを基板裏面側に集積したことで、外部の発行光源とチップ間の距離を小さくした。
光源を有するデバイスを作製し、デバイスに格納した光源からチップに対して細胞刺
激光を入射したところ、チップ上面側に細胞刺激光が照射されていた。チップに光源
が近接したので、チップ上に照射される細胞刺激光の輝度値が増したと考えられる。 
・電極、マイクロレンズ、ピンホールと合わせて、光源を固定する構造を集積した。
Si 基板の垂直異方性加工により、光源の固定構造を作製し、SU-8 の接着性を利用し
て集積した。各光源から異なる光が照射され、マイクロレンズを通過した光を評価し
たところ、各輝点から異なる波長の光を同時に照射できた。 
以上の結果より、最大 4 つの微細要素を集積したチップは、神経細胞ネットワーク
内の局所領域に対して、異なる波長の光を同時に照射でき、細胞電位を取得できると
期待される。また、4 つの微細要素の集積方法は、他の細胞の操作用バイオマイクロ
デバイスに応用できると考えられる。  
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第 5 章：Body-on-a-Chip への応用 
5.1 緒言 
様々な製品の中で、医薬品の開発費が突出して高価であり、さらに開発費が上昇傾
向にある理由は、医薬品の安全試験の前臨床試験における精度が低いことに起因する
[1, 2]。薬剤の開発は、治療薬として有益な候補を見つける「基礎研究」、小動物など
を利用して薬効と安全性を試験する「前臨床試験」、被験者を利用して副作用の有無
をみる「臨床試験」、最後に「承認手続き」という流れをとる。過去の臨床試験にお
ける死亡事故発生を理由に、前臨床試験の実施方法や実施回数は改善され、近年、臨
床試験における重大事故は発生していない一方で、前臨床試験の回数が増加している。
小動物を利用して行われる前臨床試験は、薬効や副作用を臨床試験前の段階で検査で
きるが、その精度は十分ではなく、複数の試行を繰り返す必要があり、費用のみでな
く倫理的問題もある。医薬品開発のコストの上昇は、医療費の増大のみでなく、製薬
会社の希少疾患用薬剤の開発をためらわせるなどの弊害があり、開発コストの低減は
急務となっている。 
Body-on-a-Chip や Microphysiological Systems（MPS）は、薬剤開発における課題解
決を期待される技術である。これらの研究では、人の細胞から構築される小型の疑似
臓器からなる人体の代謝モデルを掌サイズのチップ、あるいはプラットフォーム上に
再現することで、人体細胞を利用した薬剤アッセイを目指している[3, 4]。同種の技術
として、Organ-on-a-Chip、Organs-on-a-Chip、Human-on-a-Chip などがある[5-7]。Organ-
on-a-Chip は単一臓器の再現を目的とした研究である。Organs-on-a-Chip は、複数の臓
器再現とその共培養を目的としている。Human-on-a-Chip は人体の代謝モデルに特化
した名称である。Body-on-a-Chip は人体のみでなく、動物や絶滅動物モデルも含む。
MPS は、掌サイズのデバイスのみでなく、周辺機器やデータ処理、統計的な解析プラ
ットフォームまでを含んだ統合システムを意図している。近年では、人体全体が再現
できているという誤解の払拭と、情報処理も含めた統合的なシステムというより広範
な意味を加味して MPS という名称の使用が増えているが、本章においては、プラッ
トフォームとしての機能に注力しているので、Body-on-a-Chip を用いる。 
Body-on-a-Chip においては、各臓器の代謝能を再現する目的で、医学的知見を利用
し、各臓器の体積比を考慮した設計がなされてきた。例えば、Edington らは、細胞培
養チャンバとマイクロバルブを内蔵した培地送液用のマイクロ流路を組み合わせた
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プラットフォームを構築している[8]。また、Marx らも、同様に空圧で駆動するプラ
ットフォームを構築している[9]。しかし、培養される各臓器の機能の再現、各細胞の
培養環境の相違、システムの大型化、流路への代謝物質の吸着と吸収など、理想的な
プラットフォーム構築には複数の課題がある。 
培養される各臓器の機能の再現は、現状で最も大きな課題である。その理由は、各
臓器を構成する細胞のサイズと形状は異なり、さらにそれらの細胞が、複雑かつ 3 次
元的な広がりを持って配置されるためである。細胞の構造を再現するので、微細な構
造の構築、ゲルを用いた培養などの取り組みがなされているが、いまだ個々の臓器に
おいても十分に再現されていない。また、従来の Body-on-a-Chip における設計におい
ては、各臓器の大きさの比を計算し細胞培養に用いられるチャンバ部分の大きさを決
定している[10]。しかし、各臓器を構成している細胞の種類、大きさ、配置の密度は
異なる。さらに、現状の細胞培養手法では、構築される細胞組織内に血管内皮細胞を
含めることは難しく、Body-on-a-Chip の設計時には、これらの相違点を考慮する必要
がある。 
各細胞の培養環境の相違は、特に細胞の分化と組織形成の際に重要となる。細胞は
自身の周辺の環境に併せてその分化や増殖の有無を決定する。各疑似臓器が設計した
代謝能を獲得するまでの期間は、各臓器細胞はそれぞれに最も適した環境で、培養さ
れる必要がある。特に、継代培養時の剥離操作により細胞表面が損傷している細胞に
対しては、各細胞に対して適切な環境下での培養が望まれる。 
システムの大型化は、細胞を培養するプラットフォームのみではなくその外部機構
を含めたシステムのサイズと、プラットフォーム内の培地が満たす部分の体積増加の
2 つの問題を指す。前者に対しては、チップやプラットフォームのみではなく、送液
機構、マイクロバルブ、マイクロポンプを駆動する外部機器を含んだシステム全体の
大きさを示す。マイクロポンプはマイクロ流路内の送液方法として用いられる。外部
に圧力を供給する機構が必要となり、プラットフォームを含む装置全体の大きさは大
型化する。システムの大きさが過大となるほど、その運用に必要な空間も過大となり
操作性が低減する。上述したデバイスもプラットフォームのみであれば掌に収まるサ
イズであるが、それを駆動する外部機器を含めると数倍の操作領域が必要となる[8, 
9]。後者のプラットフォーム内の培地が満たす体積増加が問題となる理由は、培地内
を移動する代謝物質の濃度低下である。単一の疑似臓器を再現する Organ-on-a-Chip
は濃度を調整した薬剤を導入し、疑似臓器で代謝され生産された物質濃度の測定によ
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り、疑似臓器のサイズからその代謝機能を算出できる。一方で Body-on-a-Chip の場合
は、疑似臓器で生産された代謝物質が別の疑似臓器の刺激物質として働くので、疑似
臓器/培地体積比は、理想的には、人体内の臓器/血液体積比と同値であることが望ま
れる。しかし、人体内の流動可能な液体の体積は人体体積の 30 %程度である。これ
は、培養される疑似臓器体積より培地の体積が小さいことを意味するので、疑似臓器
/培地体積比を人体内の臓器/血液体積比体積と同値とすることは、体積が長さの 3 乗
に比例することを理由に微細化に伴う使用培地量低減に優れるとされているマイク
ロデバイスを利用しても、実現は困難である。 
流路への代謝物質の吸着と吸収は、主に疑似臓器の生産する代謝物質のマイクロ流
路表面への吸着とマイクロ構成材料内への吸収である。代謝された物質は次の臓器へ
の刺激物質となるので、理想的には、生産された全ての代謝物質が次の疑似臓器に供
給されることが望まれる。しかし、タンパク質はマイクロ流路表面に吸着するので、
その分マイクロ流路内の代謝物質濃度が低下する問題がある。特にマイクロ流路に利
用されることが多いジメチルポリシロキサン（PDMS）はそのガス透過性の高さから、
細胞培養に適しているが、一方で高分子材料でありその物質内部に代謝物質が吸収さ
れる問題がある[11]。 
以上の課題に対して、本章では、細胞数を考慮した細胞培養チャンバの設計、モジ
ュラ機構、重力送液、基本的に分子構造間に物質を吸収しない無吸収材料流路、を適
用した Body-on-a-Chip を設計する。さらに、設計した Body-on-a-Chip を作製し、細胞
培養による評価を行う。 
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5.2 人体代謝モデル再現の原理 
前節に記載した培養される各臓器の機能の再現、各細胞の培養環境の相違、システ
ムの大型化、流路への代謝物質の吸着と吸収の 4 つの課題に対し、それぞれ、細胞数
を考慮した細胞培養チャンバの設計、モジュラ機構、重力送液、無吸収材料流路の 4
つの手法を提案する。 
まず、細胞数を考慮した細胞培養チャンバの設計では、各臓器の構築細胞数を考慮
した設計を行う。あらかじめ臓器体積から血管内皮細胞体積、細胞外液体積を差し引
き、代謝を行う細胞の数から細胞培養チャンバサイズを算出する。本手法では、細胞
培養チャンバに播種する細胞数を算出できるので、細胞を播種する際には、細胞懸濁
液の濃度により意図した細胞数を有する疑似組織を構築する。 
次に、モジュラ機構を利用し、各疑似臓器の培養を個別に行う。モジュラ機構とは、
共培養に利用するプラットフォームに、外部の構造を組み込むことのできる機構であ
る。共培養用のプラットフォーム外で細胞を培養し、細胞組織が共培養に適切な大き
さと形状になった後、共培養用のプラットフォーム内に組み込める形状を設計する。 
重力送液はシステムの大型化を軽減する目的で適用する。重力送液では、プラット
フォームを傾けた際に生じる傾斜を利用し、inlet と outlet の間に高低差を作製し、そ
れによる圧力差を利用した送液を行う。さらに、マイクロ流路の大きさを調整するこ
とにより、管内抵抗を各培養チャンバに送液される培地流量を作製する値に設計し、
各培養チャンバに対して適切な流量の培地を送液する。 
無吸収材料流路は、代謝物質の吸収の懸念を払拭する目的で用いる。高分子材料で
あるポリマーでは、分子間への吸収から代謝物質濃度を低下させる懸念があるので、
無吸収材料であるガラスと Si からなるマイクロ流路を作製する。 
 
  
138 
 
5.3 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板 
5.3.1 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の設計と作製方法 
各臓器は、その臓器が担う代謝機能を有する細胞と、血管内皮細胞や細胞外液な
どの成分から構築されている。一方、疑似臓器である人工組織は、その組織の主た
る細胞の Cell Line、あるいは細胞の初代培養により構築される。構築される人工組
織には血管内皮細胞等は含まれないので、人工組織の設計時には、各臓器を構成す
る細胞のみの体積を用いる。 
提案プラットフォームは、各臓器構成細胞比に対応したスカフォールドを格納す
る。スカフォールドのサイズは、培養チャンバの大きさと同値である。スカフォー
ルドサイズ算出に必要な情報は、各臓器体積( OrigineV )、各臓器構成細胞数( CellN )、細
胞外液体積（ fluidlarExtracelluV ）、赤血球体積（ cellsBloodV ）、血漿体積（ PlasmaV ）および血
管内皮細胞体積である。臓器体積は、細胞以外の体積を含んだ状態で計測されるの
で、これらの体積を各計測された臓器体積から差し引いた cellsOrganV を、式(5-1)を用
いて算出する。このとき、血管内皮細胞の総体積は肝臓と同等との先行研究結果よ
り、各臓器体積から血管内皮細胞分の体積を差し引く[12-18]。 
 
)/1(}/)(1{ TotalLiverTotalPlasmacellsBloodfluidlarExtracelluOrginecellsOrgan VVVVVVVV   (5-1) 
 
ここで、 TotalV とは、考慮した表 5-1 に示した 10 個の臓器の体積和であり、 LiverV は、
肝臓の体積である。さらに、各論文においてモデルとしている人体の大きさが異な
るので、モデルの統一の目的で、体重を用いて換算する。本研究では、細胞数を記
載した論文で用いられているモデル（身長 1.72 m、体重 70 kg）に合わせて調整す
る[13]。他の論文では、体重 83 kg のモデルが利用されているので、式(5-2)用いて
正規化する[15]。 
 
83
70
)mod70(  cellsOrganelkgcellsOrgan VV  (5-2) 
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次に、各臓器を構成する細胞数を用いて算出した体積を除し、構成細胞一個あた
りに必要な体積を式(5-3)を用いて算出する。 
 
CellelkgcellsOrgancellSingle NVV /)mod70(  (5-3) 
 
培養細胞は 3 次元的な培養を目的とし、スカフォールド上に播種される。播種さ
れた細胞は 2 層のレイヤを形成すると仮定し、スカフォールドの面積を式(5-4)を用
いて算出する。 
 
scaffoldofPorosityfactorScalingVlayercellofNumber
V
areaScaffold
cellSingle
cellsOrgan 11
3


  (5-4) 
 
この時、利用するスケーリングファクタ（ FactorScaling ）は、プラットフォーム全
体の大きさを決定する値である。値は、プラットフォームの大きさを掌に収まるサ
イズとする目的で、730,000 とした。 
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表 5-1 細胞培養用スカフォールド設計値 
Organ 
VOriginal data 
 (83 kg) [m3] 
NCell (70 kg) 
VOrgan cells 
 (70 kg) [m3] 
VSingle cell 
[m3] 
Scaffold area 
[mm2] 
GI 1.20×10-3 1.67×1010 6.87×10-4 4.11×10-14 15.14 
Liver 1.60×10-3 3.61×1011 9.16×10-4 2.53×10-15 51.12 
Adipose 2.90×10-2 5.00×1010 1.66×10-2 3.32×10-13 182.44 
Bone Marrow 
(Red+Yellow 
Marrow) 
5.10×10-3 7.53×1011 2.92×10-3 3.88×10-15 141.42 
Brain 1.30×10-3 3.10×1012 7.44×10-4 2.40×10-16 91.12 
Heart 3.60×10-4 6.00×109 2.06×10-4 3.43×10-14 4.82 
Kidneys 3.20×10-4 1.03×1010 1.83×10-4 1.78×10-14 5.34 
Lung 1.00×10-3 4.34×1011 5.72×10-4 1.32×10-15 39.72 
Muscle 
(Skeletal 
musle) 
3.20×10-2 1.53×1010 1.83×10-2 1.20×10-12 131.13 
Skin (Dermis) 3.70×10-3 2.03×1012 2.12×10-3 1.04×10-15 158.91 
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体内を流れる血液流量の換算方法について記す。臓器体積をプラットフォームサ
イズへ縮小するので、体内の血流に相当する、プラットフォーム内の培地流量につ
いても同様に換算する必要がある。培地量の計算においても同様に 70 kg の人体を
モデルとして算出する。他の論文では、体重 83 kg のモデルが利用されているので、
式(5-5)を用いて正規化する[15]。 
 
83
70
mod70  Origineelkg VQ  (5-5) 
 
算出された流量を各臓器体積で除すことで、血液が各臓器を通過するのに必要な時
間 phys を、式(5-6)を用いて算出した。 
 
cellsOrganelkg VQphys /mod70  (5-6) 
 
さらに、プラットフォーム内に構築される疑似臓器中を通過する流量をスケーリン
グされた臓器体積と phys を用いて式(5-7)より算出した。 
 
physfactorScaling
V
Q
cellsOrgan
Scaled

1
  (5-7) 
 
算出された各疑似臓器への送液流量を表 5-2 に示す。 
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表 5-2 プラットフォーム内設計流量 
Organ 
QOrigine 
[L/sec] 
Q70 kg model 
[m3/sec] 
 phys. 
[sec] 
QScaled 
[m3/sec] 
QScaled  
[L/min] 
GI 0.93 1.31×10-5 5.25×101 1.79×10-11 1.07 
Liver 1.3 1.83×10-5 5.01×101 2.50×10-11 1.50 
Adipose 0.57 8.01×10-6 2.07×103 1.10×10-11 6.59×10-1 
Bone Marrow 
(Red+Yellow Marrow) 
0.59 8.29×10-6 3.52×102 1.14×10-11 6.82×10-1 
Brain 0.68 9.56×10-6 7.78×101 1.31×10-11 7.86×10-1 
Heart 0.26 3.65×10-6 5.64×101 5.01×10-12 3.00×10-1 
Kidneys 1.2 1.69×10-5 1.09×101 2.31×10-11 1.39 
Lung 4.8 6.75×10-5 8.48 9.24×10-11 5.55 
Muscle 
(Skeletal musle) 
0.95 1.34×10-5 1.37×103 1.83×10-11 1.10 
Skin (Dermis) 0.45 6.33×10-6 3.35×102 8.66×10-12 5.20×10-1 
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経口投与された薬品は、小腸より吸収され門脈を経由して肝臓に運搬される。肝
臓にて代謝された後、全身の各臓器へと向かう。腸内、門脈、血管は組織関門を介
して独立しているので、腸内、門脈、血管を独立して設計する必要がある。また、
肝臓血流量の内、70 %が門脈経由であるので、Liver 流量の 70 %と GI tract 流量の
和をもって、門脈流量とする。また、GI tract への送液量は、腸内の疑似環境である
ので送液の必要はないが、構造を簡単とする目的で、流量を門脈と同様に設計した
[19]。 
各培養チャンバへと通じる微小流路の設計手法について記す。プラットフォーム
内の送液は、重力送液を用いて行われる。プラットフォームは、送液時に 45°傾斜
し、その際の高低差により流路の inlet と outlet 間に圧力差が生じる。圧力差 P は
式(5-8)で表される[20, 21]。 
 
ghP   (5-8) 
 
ここで、は培地密度、gは重力加速度、hは高低差である。流路の inlet と outlet 間
に P の圧力差が生じるとき、必要とされる流量 ScaledQ を得るのに必要な管内抵抗
R は式(5-9)で記載される。 
 
ScaledQPR /  (5-9) 
 
断面形状が長方形の微小流路の管内抵抗は、式(5-10)で表される。 
 
)/1()}]/(63.01/{12[ 3whwhLRChannels    (5-10) 
 
ここで、は培地の動粘度、Lは流路長さ、wは流路幅、hは流路高さであり、 hw 
の関係がある。各管内抵抗の計算結果を表 5-3 に記す。作製工程等を考慮し、共通
流路幅は 1 mm、高さは、100 m で統一した。管内抵抗値は共通流路の値も含んで
計算しているので、inlet から outlet までの管内抵抗は必要とされる流量の生成に適
した管内抵抗を有している。 
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表 5-3 微小流路設計値 
Organ 
QScaled 
[m3/sec] 
Total 
Required 
Resistance: 
R 
[Pa･sec/m3] 
Common 
Micro 
Channel 
Length  
[m] 
Required 
Resistance 
to Each 
Microfluidi
c: RChannels 
[Pa･sec/m3] 
Each Micro 
Channel 
Length: L 
[m] 
Each Micro 
Channel 
Width: w 
[m] 
GI (Inside 
GI tract) 
3.54×10-11 8.61×1012 0 8.61×1012 4.44×10-2 2.67×10-4 
GI & 
Liver 
(70 %) 
3.54×10-11 8.61×1012 0 8.61×1012 1.48×10-2 1.31×10-4 
Liver 
(30 %) 
7.51×10-12 4.06×1013 0.082 3.72×1013 3.89×10-2 1.04×10-4 
Adipose 1.10×10-11 2.78×1013 0.082 2.43×1013 3.00×10-2 1.12×10-4 
Bone 
Marrow 
(Red+Yello
w Marrow) 
1.14×10-11 2.69×1013 0.082 2.34×1013 3.00×10-2 1.14×10-4 
Brain 1.31×10-11 2.33×1013 0.082 1.98×1013 2.50×10-2 1.13×10-4 
Heart 5.01×10-12 6.10×1013 0.082 5.75×1013 7.00×10-2 1.11×10-4 
Kidneys 2.31×10-11 1.32×1013 0.082 9.74×1012 1.5×10-2 1.24×10-4 
Lung 9.24×10-11 3.30×1012 0.032 1.95×1012 9.85×10-3 2.63×10-4 
Muscle 
(Skeletal 
musle) 
1.83×10-11 1.67×1013 0.082 1.32×1013 1.8×10-2 1.17×10-4 
Skin 
(Dermis) 
8.66×10-12 3.52×1013 0.082 3.18×1013 4.00×10-2 1.13×10-4 
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設計したマイクロ流路基板を図 5-1 に示す。80×50 mm 角のマイクロ流路基板中
に各臓器細胞を培養するための 10 個のチャンバとマイクロ流路がある。GI 
epithelium は GI tract と Portal vein の境界として機能する。同様に Liver は Portal vein
と Blood vessel の境界として機能する。その他の臓器を循環する培地は共通流路中
を流れる。 
 
 
図 5-1 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板レイアウト図 
 
培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の作製工程について示す。マイクロ流路基
板は、Si とガラス基板を用い、MEMS 加工技術を利用して作製される。作製の断面
模式図を図 5-2 に示す。まず、幅 50 mm、長さ 80 mm、厚み 500 m の Si 基板の鏡
面側に、スパッタリング装置（Denton Vacuum Discovery）により、Cr 薄膜を 3000 Å
の膜厚でスパッタ成膜する。MICROPOSIT S1813G（ローム・アンド・ハース電子
材料）を、ホットプレート付きスピンコータ（CEE 100CB、Brewer Science）を用い
て、目標膜厚を 1 m とし、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s で、スピンコートす
る。その後、付属のホットプレートで、温度 115 °C、時間 3 min で加熱し溶媒を気
化させる。さらに、現像液に TMAH 現像液、エッチング液に Cr エッチング溶液を
用いて、Cr エッチングにより Cr 薄膜をパターニングした後、SU-8 2025 を、目標
膜厚 30 m とし、回転速度 4000 rpm、回転時間 30 s でスピンコートする。ホット
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プレートで、温度 90 ºC、時間 2 h 加熱して溶媒を除去した後、露光機（MA8、Suss 
MicroTec）を用いて、露光量 250 mJ/cm2で露光する。露光後加熱として、ホットプ
レートで、温度 115 °C、時間 1 min で加熱を行い、降温の後、SU-8 現像液にて、現
像する。さらに、ホットプレートで 200 ºC、15 min ハードベークを行い、ICP-RIE 
(Omega c2L Rapier、SPTS Technologies)を利用したボッシュプロセスによってチャン
バ部を貫通させる。硫酸と過酸化水素水を 3:1 の体積比で混合し、90 °C に熱した
状態で SU-8 を除去し、さらに、ボッシュプロセスを利用して微小流路を形成する。
Crエッチングにより表面の Crを除去した後、ウェハーボンダ（SB6e、Suss MicroTec）
を利用した陽極接合によりガラス基板と接合する。ガラス基板は、Si と熱膨張率を
そろえるために、厚み 0.5 mm のガラス基板（Borofloat 33）を使用する。 
 
 
図 5-2 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板作製断面模式図 
 
5.3.2 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の作製結果と考察 
ガラスと Si のみからなる作製したマイクロ流路基板の写真を図 5-3 に示す。Si 基
板に貫通した細胞培養用チャンバとマイクロ流路部分が見られる。各マイクロ流路
の幅と深さは、接触式粗さ計（Dektak XT Profilometer、Bruker）で測定した。測定は
各流路に対して 3 回測定し、その平均値を算出した。マイクロ流路の寸法を表 5-4
に示す。各流路において誤差を含んでいるが、設計値と近い値で作製できた。 
作製誤差の生じた理由は、マイクロ流路幅が異なることによるエッチング速度の
違いによるものと考えられる。ボッシュプロセスでは、パターン幅にエッチング速
度が反比例する[22]。パターン幅によってエッチング速度が変化するため、機能に
影響しない範囲で、基板内のマイクロ流路幅を統一することで、今後より作製誤差
を小さくすることができると考えられる。 
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図 5-3 作製した培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の画像 
 
  
10 mm 
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表 5-4 培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の設計値と測定値 
Organ 
Designed value [m] Measured value [m] 
Width Height Width Height 
GI (Inside GI tract) 267 
100 
 
277.78 ± 0.73 104.40 ± 0.52 
GI & Liver (70 %) 131 135.01 ± 1.51 104.97 ± 0.25 
Liver (30 %) 104 106.63 ± 0.73 103.41 ± 0.16 
Adipose 112 115.59 ± 0.73 100.37 ± 0.99 
Bone Marrow 
(Red+Yellow Marrow) 
114 117.31 ± 0.10 99.78 ± 0.95 
Brain 113 116.19 ± 0.42 101.14 ± 0.35 
Heart 111 114.70 ± 0.73 104.50 ± 0.02 
Kidneys 124 126.64 ± 1.12 104.14 ± 0.09 
Lung 263 272.40 ± 0.73 103.57 ± 0.35 
Muscle (Skeletal musle) 117 120.32 ± 1.05 98.84 ± 0.04 
Skin (Dermis) 113 114.70 ± 0.73 99.72 ± 0.20 
Commom 1000 1033.03 ± 1.79 102.18 ± 0.41 
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5.4 プラットフォーム 
5.4.1 プラットフォームの設計と作製方法 
プラットフォームは、培養チャンバ・マイクロ流路集積基板、培地チャンバ、ベ
ース層からなる。プラットフォームの機能を図 5-4 に示す。モジュラ機構とするた
めに、マイクロ流路集積基板を取り外すことができる。培養細胞は、各細胞種に最
も適した培地、培養期間を経てスカフォールド上に組織が構築された後、プラット
フォーム内に格納される。プラットフォームは、45 º 傾斜させることで高低差を設
け、重力送液により培地を循環する。マイクロ流路の大きさにより管内抵抗を調整
しているので、同じ圧力により、各培養チャンバには設計された流量の培地が供給
される。培養される細胞組織を、プラットフォームを解体することなく観察する目
的で、プラットフォームの上部はガラス基板で封止する。培養中の細胞は、上部か
ら正立顕微鏡により観察できる。プラットフォームの模式図を図 5-5 に示す。プラ
ットフォームの外周は、50×95 mm であり、人の掌に収まるサイズである。培地チ
ャンバ、ベース層は、インキュベータ内での変形を抑止する目的で Al（A5052-H112）
を材料とし、その表面を Parylene Deposition System（PDS 2010、Specialty Coating 
Systems）を利用しパリレン C を用いてコーティングする。各要素のアセンブリに
は 6 対のネジとナットを利用する。 
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図 5-4 提案プラットフォーム機能図 
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図 5-5 提案プラットフォームの模式図 
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5.4.2 プラットフォームの作製結果と考察 
プラットフォームの組み立て方法を示す。70 %エタノールで殺菌したベースチャ
ンバーに細胞を播種したScaffoldとO-ringを配置する。6つのネジナットを利用し、
Top part を利用してマイクロ流路基板、Scaffold と O-ring を封止する。作製したプ
ラットフォームの外観を図 5-6に示す。培養チャンバ・マイクロ流路集積基板の inlet
と outlet には培地チャンバが固定されている。作製したプラットフォームに 45 度
の傾斜を付け、マイクロ流路内を通過する着色インクの動画を、一般的なデジタル
カメラで撮影した。送液方向は傾斜ごとに反転するので、それぞれの傾斜方向に対
して 2回ずつ、合計 4回実験を行い、取得した結果の平均値と標準偏差を算出した。
取得した流速を表 5-5 に示す。管内抵抗が大きい流路の流速は小さくなり、設計値
と同様の傾向を示している。誤差の割合が最も大きかったのは、Adipose であり、
最も設計値に近い値は門脈の流路である。 
設計値と作製プラットフォームの実測値のずれは、マイクロ流路の作製誤差が原
因と考えられる。ボッシュプロセスによる加工では、パターン幅によってエッチン
グ量が異なる。今回の設計では、各マイクロ流路の管内抵抗を調整する目的で、流
路長さのみでなく、流路幅も調整しているため、深さ方向に対するエッチング量が
最大で 7 m 程度の寸法差を生じ、管内抵抗値の設計値とのずれになった結果、流
量誤差となったと考えられる。より正確な流量の再現には、マイクロ流路の設計形
状の変更と加工条件の最適化が必要と考えられる。 
 
 
図 5-6 作製したプラットフォームの外観写真 
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表 5-5 送液量測定結果 
Organ Scaled Q [mL/min] Measured Q [mL/min] 
GI (Inside GI tract) 2.13 2.87 ± 0.01 
GI & Liver (0.7) 2.13 2.03 ± 0.88 
Liver (0.3) 0.45 0.72 ± 0.19 
Adipose 0.66 1.35 ± 0.52 
Bone Marrow 0.68 0.59 ± 0.13 
Brain 0.79 1.08 ± 0.64 
Heart 0.30 0.24 ± 0.05 
Kidneys 1.39 1.57 ± 0.83 
Lung 5.55 4.53 ± 1.94 
Muscle (Skeletal muscle) 1.10 1.03 ± 0.64 
Skin (Dermis) 0.52 0.31 ± 0.05 
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5.5 プラットフォームを利用した細胞実験 
5.5.1 細胞培養実験方法 
培養する細胞には、過去の Organ-on-a-Chip や Body-on-a-Chip での使用例のある
HepG2 C3A 細胞（CRL-10741、ATCC）を使用する[23, 24]。培地には、FBS(Fetal Bovine 
Serum, Qualified, US Origin, Standard Sterile-Filtered, Gibco)とペニシリン（Penicillin-
Streptomycin, Gibco）を加えた EMEM (Eagle's Minimum Essential Medium, ATCC)を使
用する。各液量は、50 mL、1 mL、500 mL とする。底面積 25 cm2のフラスコがコン
フルエントとなるまでHepG2細胞を培養した後、培地を取り除きPBSで洗浄する。
Trypsin (Trypsin-EDTA (0.05%), phenol red, ThermoFisher Scientific)を 1 mL 加え、細胞
を剥離する。12.5 L の Dimethyl sulfoxide (DMSO、 67-68-5、Sigma-Aldrich)に溶解
した Cell tracker green (ThermoFisher Scientific)を 10 mLの PBS に混合する。細胞を
培養用のフラスコから剥離させた後、作製した染色液内に 30 min 静置し染色する。
染色後、PBS にて 3 回洗浄する。洗浄後、各スカフォールドに適切な数の細胞が配
置される。スカフォールド (Scaffold Membrane AVP 004-48、Alvetex)をセットした
培養用 6 well plate(BioLite Multidishes and Microwell Plate、ThermoFisher Scientific)の
各 well に 6 mL ずつ培地を加える。HepG2 細胞の直径を 18 m とし、細胞により 2
層の細胞層が形成されるよう各スカフォールド上に 140,000 個の細胞を 1 mL の培
地とともに滴下した。培養時間 24 h で培養した後、スカフォールドを、治具を用い
て切断した。 
モジュラ機構を有する提案プラットフォームには、スカフォールド上で個別培養
された細胞が格納される。培養細胞を有するスカフォールドは、蛍光観察後、ピン
セットを用いてプラットフォーム内のチャンバ部分に配置する。その後培養チャン
バ・マイクロ流路集積基板を用いてチャンバ部分を封止する。封止されたチャンバ
に対しては各マイクロ流路のみが接続している。封止状態でスカフォールドの蛍光
観察を行う。培地格納部には、合計 2.5 mL の培地を滴下する。スカフォールドと
培地を充填したプラットフォームを、傾斜角 45 °をなすロッカープラットフォーム
上に配置し、1 min の周期で傾斜方向の切り替えを繰り返す。これにより、継続的
に各チャンバに設計された値の培地が常時供給される。24 h 培養された後、プラッ
トフォームに格納した状態でスカフォールドの蛍光観察を行う。その後、プラット
フォームからスカフォールドを取り出し、再度蛍光観察により細胞状態を観察する。 
 
154 
 
5.5.2 細胞培養実験結果と考察 
細胞が培養されているスカフォールドのプラットフォームへの格納直前、格納直
後、24 h の培養後、プラットフォームから取り出した直後で細胞を蛍光観察した。
その観察結果を図 5-7 に示す。蛍光の濃淡が、プラットフォーム格納後 24 h 後の細
胞をプラットフォーム外から確認した際に最も小さくなっている。プラットフォー
ムから取り出したあとの蛍光強度は同程度であるため、プラットフォーム外から観
察した際に蛍光強度が小さくなっている理由は、インキュベータ内での培養中にプ
ラットフォームの上面のガラス基板に汚れや水滴が付着したためと考えられる。 
いずれの画像からも細胞から発せられる蛍光が見られる。特に、プラットフォー
ムからスカフォールドを取り出す際には、外力が加わるので、スカフォールドに接
着していない細胞は振るい落とされるが、取り出したスカフォールド上にも細胞が
見られることから、培養期間を通して細胞はスカフォールドに接着状態を保ってい
るといえる。また、接着状態を保つためには、培養チャンバ内の培地量は播種した
細胞全てを培養するには十分ではないため、ロッカープラットフォームの潅流によ
って新たな培地供給が十分になされたことによって、細胞培養が安定的に継続され
たことも示している。 
 
    
(a)プラットフォ
ーム格納前 
(b)プラットフォ
ーム格納後 
(c)プラットフォ
ーム格納後 24 時
間培養 
(d)プラットフォ
ームから取出し
後 
図 5-7 プラットフォーム内で培養した HepG2 細胞の蛍光画像 
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5.6 結言 
本章では、培養される各臓器の機能の再現、各細胞の培養環境の相違、システムの
大型化、流路への代謝物質の吸着と吸収の解決を目的とし、細胞数を考慮した細胞培
養チャンバの設計、モジュラ機構、重力送液、無吸収材料流路を特色とする Body-on-
a-Chip 用プラットフォームの設計、作製と評価を行った。 
培養される各臓器の機能再現の観点から、各臓器の細胞数を考慮した流体システム
設計を行った。また、各細胞の培養環境の相違を解決するために、初期培養環境を個
別に設定できるモジュラ機構を組み込んだ。また、システムの大型化を回避するため
に、重力送液を提案した。さらに、流路への代謝物質の吸着と吸収を抑制するために、
無吸収材料のみを使用したマイクロ流路を作製した。以上の機能を組み込んだ提案プ
ラットフォームを用いることにより、それぞれ異なる環境で培養した細胞を、共培養
環境に格納後、24 h 共培養した細胞からの蛍光を取得した。培養後の観察においても
細胞の接着が見られたことから、提案するロッカープラットフォームは、各培養チャ
ンバに十分な培地量を送液できたといえる。今後は、アルブミンや尿素などの細胞の
代謝物質濃度と、実際に播種された細胞の数を比較し、正常な代謝活動の評価と、複
数種類の細胞の共培養を行うことで、プラットフォームの Body-on-a-Chip 向けの有効
性を検証することができる。その際に、本論文の 3 章で提案した立体的に細胞構造を
再現できるスカフォールドを格納し、同じく代謝物質の比較を行うことで、より正確
な細胞代謝機能のアッセイに有効であると考えられる。 
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第 6 章：結論 
6.1 本論文の結論 
本論文では、細胞サイズの空隙率を有する構造の作製方法と、その応用展開を目的
として、厚膜感光性材料を利用した微細加工技術を提案した。本論文で提案した研究
内容と従来研究との関係を図 6-1 に示す。バイオマイクロデバイスに必要とされる数
m から数十m の微細構造作製技術の提案と、加工技術の応用として電極、マイク
ロレンズ、ピンホール、光源固定構造を集積化したオプトジェネティクスデバイスの
提示、そして、細胞数を考慮し設計した Body-on-a-Chip 用プラットフォームを作製し
た。特に、微細加工技術としては、細胞サイズの空隙を有する構造を、マイクロ流路
やポーラス構造と集積した。 
第 1 章では、本論文の導入として、本研究の背景、目的について述べた。まず、バ
イオマイクロデバイスに求められる性能を培養、操作、評価に分類し、それぞれにつ
いて従来の取り組みと、現状での課題を示した。続いて、本稿で主として用いる厚膜
感光性材料の一般的な特性をまとめた。その上で、細胞培養において有用な形状であ
り、かつ、従来研究で困難であった構造の特徴を記載し、それを解決する微細加工法
の提案とそれを利用した応用技術を示すことを本論文の目的とすることを述べた。そ
して、本論の構成を示した。 
第 2 章では、マイクロ流路内での培養技術として、傾斜露光法と傾斜酸素アッシン
グ法を利用した、マイクロ流路内一括作製可能な垂直多孔メンブレンの加工法を提案
した。提案手法を利用し、従来の加工法では作製できなかった高い空隙率を有する垂
直多孔メンブレンを作製した。垂直多孔メンブレンにより、並列したマイクロ流路を
区切る構造を製作し、接着性細胞を播種したところ、細胞が構造表面に高さ方向に平
面的に接着する様子を観察することができた。以上の実験結果より、提案する加工法
の加工特性を示すと共に、作製構造をバイオマイクロデバイスへ応用できることを示
した。 
第 3 章では、2 次元と 3 次元の細胞構造の培養技術として、厚膜感光性材料のガラ
ス転移温度差を利用した多孔メンブレンとポーラス構造の集積方法を提案した。提案
手法を利用し、細胞が透過できない孔を有する 2 次元メンブレンと細胞を含有できる
3 次元ポーラス構造を集積した細胞培養用の足場構造を作製した。作製した構造の孔
の大きさは 3.46±0.07 m、その厚みは 8.29±0.11 m であった。また、作製した構造の
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表裏面に 2 種類の細胞を播種したところ、いずれの面に対しても細胞が接着し、作製
構造が細胞培養用の足場構造として利用できることを示した。 
第 4 章では、細胞組織の操作技術として、厚膜感光性材料を利用し、複数の微細要
素を集積化したオプトジェネティクス用デバイスを提案した。神経細胞を光刺激し、
かつその活動電位を取得するオプトジェネティクスデバイスには、複数の集積要素が
必要であることから、段階的に各要素の集積を行った。積層のみのプロセスでは、必
要な要素を集積することは困難であり、厚膜感光性材料を接着剤として利用すること
で、試作結果では最大 4 つの微細要素を集積できることをした。作製したデバイスか
らの発光を観察し、局所領域内に異種光が照射できることを示した。 
第 5 章では、細胞組織の代謝を評価する技術として、細胞培養用のプラットフォー
ムを提案し、その設計と作製を行った。人体の代謝機能の再現においては、プラット
フォーム内に作製される疑似臓器の代謝機能を人体と等比とする必要がある。そこで、
各臓器サイズのみでなく、各臓器を構成する細胞数を考慮した設計を行った。また、
より実用的なプラットフォームとなるよう、重力送液機構を用いて、プラットフォー
ムのみで流量を作製可能な設計とした。作製したプラットフォームを利用して細胞培
養を行ったところ、プラットフォーム格納後も 24 時間細胞が生存し、足場材料上に
接着している様子が観察できた。代謝機能の評価に注力した設計方法を用い、細胞を
培養可能な機構を作製できることを示した。 
第 6 章では、本論文の総括として、本研究で行った内容をまとめた。まとめた内容
をもとに提案した技術が応用可能な展開分野を示す。 
以上のバイオマイクロデバイスへの応用を目指した微細加工技術に関する研究の
結果、細胞サイズの微細構造の作製と集積技術として提案技術が利用できることとそ
の応用可能性を示した。本論文では、提案微細加工技術を、バイオマイクロデバイス
への応用を目的としているが、基礎的な加工技術であることから、他の研究領域への
応用も可能であるといえる。例えば、微細構造を作製し、表面積を増すことで、触媒
による反応を高速化した電極や、あるいは、サンプル収集用のフィルタとして用いる
ことができると考えられる。オプトジェネティクス用デバイスについては、4 要素集
積デバイスは、基板サイズでの加工が可能であることから、基板外周の設計を変更す
ることで、現在の in vitro のみでなく、in vivo デバイスへの応用も考えられる。また、
プラットフォームについては、半導体加工技術と無機材料を利用してマイクロ流路を
作製しているため、作製時の単価は高額となるが、マイクロ流路基板は頑強であり、
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高温での洗浄にも十分に耐える材料であるので、マイクロ流路基板を洗浄して複数回
使用する機器として提供することで、薬剤アッセイの価格を低減できると考えられる。 
 
 
図 6-1 得られた結果と今後の展開 
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6.2 将来への展望 
本研究では、バイオマイクロデバイス作製に用いる微細加工法を提案し、その応用
例についてまとめた。微細加工技術は厚膜感光性材料の特徴を利用し、2 次元平面の
みでなく 3 次元的な構造作製に利用できる。また、ポーラス構造など、従来の平面的
な加工法では微細な構造を集積できない面に対しても構造を集積できる。これらの特
徴は、オープンマイクロフルイディクスや、それと組み合わせたペーパーマイクロフ
ルイディクスへの応用に寄与できると考えられる。 
オープンマイクロフルイディクスは、マイクロ流路を封止せず、微量の流体を制御
する技術である[1]。通常のマイクロフルイディクスでは、密閉性の高いマイクロ流路
に液体を送液する。一方で、オープンマイクロフルイディクスでは、封止されていな
い構造とその表面状態を利用する。マイクロ流路は封止されないため、流路内の任意
の位置に容易にアプローチできる。また、一般的に問題となるマイクロ流路内で送液
を阻害する気泡は、オープンマイクロフルイディクスを利用したデバイスでは、発生
した気泡を流路の開放部分から簡単に取り除ける。 
従来のオープンマイクロフルイディクスにおける研究では、Poly Methyl 
Methacrylate (PMMA)などの樹脂を基板材料としたマイクロ流路の利用が多い[2]。ほ
とんど変形しない材料であるので、流路断面の形状を設計し、安定してマイクロ流路
内に送液することができる。あるいは、PDMS を利用し、ドロップレットを用いたス
フェロイドの作製も取り組まれている[3]。流路からぶら下がるように形成される液
体内で細胞を培養することで、細胞の凝縮によるスフェロイド構築ができる。また、
上部の解放されたマイクロ流路をペーパー上に作製するペーパーマイクロフルイデ
ィクスの研究も行われている。ペーパーマイクロフルイディクスは、インクジェット
やナノインプリント技術を利用してペーパー上にマイクロ流路を作製する方法であ
る。ペーパーベースであるので、材料価格は低く、焼却により破棄できるので、バイ
オ応用に適したディスポーザブルデバイスとしての利用が期待されている[4-6]。 
本論文で提案した加工技術により、厚膜感光性材料を用いることで、空隙率の大き
いスカフォールドに対して微細な構造を集積できることを示した。例えば、空隙率
50 %前後の紙など、より空隙率の低い材料に対しても本手法を適応できると考えられ
る。そこで、紙などの空隙を有する構造上に本稿提案手法を利用して微細な構造を集
積することで、オープンマイクロフルイディクスとそのバイオ応用の範囲を拡張でき
ると考えられる。また、上底面からの細胞に対する刺激や観察の幅が広がるのみでな
163 
 
く、流路の開放面積が拡大するので、液体内への酸素の供給などの課題を緩和できる
と考えられる。 
従来のインクジェットやナノインプリントなどの方法は、量産や低価格化には適し
ているが、複雑かつ立体的な形状の作製には不向きである。本提案手法を利用するこ
とで、ペーパー上に、より複雑な形状や要素を集積できると考えられる。例えば、ペ
ーパー上に微細電極などを集積し、評価機能を備えたペーパーデバイスへの応用がで
きると考えている。 
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